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Kapitel 1
Einleitung
Die Entwicklung und Erprobung von biologischen Beschichtungen auf metallischen Im-
plantatwerkstoﬀen für den Einsatz im menschlichen Knochen verlangt neben der Untersu-
chung grundlegender zellbiologischer Zusammenhänge eine ganzheitliche Betrachtung ih-
rer Wirkungsweise im lebenden Organismus. Zu beachten ist dabei, dass es im Bereich der
lebenden Natur untrennbare komplexe Vorgänge außerhalb einer deterministischen Ein-
ﬂussnahme durch den Menschen gibt und vereinfachte und separierte Wechselwirkungsmo-
delle nicht zu deren Nachahmung geeignet sind. Um das Verständnis für die untrennbaren
Lebensprozesse weiter zu öﬀnen, ist es notwendig, die bisherigen Erkenntnisse aus verschie-
denen Einzelwissenschaften intensiv zusammenzuführen und zu verknüpfen. Der Kernge-
danke dieser Arbeit war deshalb, die Mikrocomputertomographie als ein zerstörungsfreies
analytisches Verfahren an bestehende Methoden zur Darstellung der Osseointegration von
beschichteten Titanoberﬂächen anzupassen und dadurch die Sichtweite zur Beurteilung
der heilungsrelevanten Wirksamkeit von Biofunktionalisierungen auszudehnen. Die Mi-
krocomputertomographie hat sich in den vergangenen Jahren durch den technologischen
Fortschritt bei der Präzisionsbewegung der Proben und der Informationswandlung sowie
durch die Leistungssteigerung der Informationstechnik zu einem viel versprechenden Ver-
fahren bei der räumlichen Untersuchung von Dichteunterschieden mit einer Ortsauﬂösung
von wenigen Mikrometern entwickelt. Ob und mit welchen Randbedingungen sie sich zur
vergleichenden Analyse der Osseointegration von biofunktionalisierten Titanimplantaten
eignet und in welchem Umfang sie die gängige histologische Auswertung ergänzt, ist Ge-
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genstand dieser Arbeit. Basierend auf der unterschiedlichen Röntgenabsorption der Mate-
rialien wird bei der Mikrocomputertomographie die notwendige Röntgenstrahlung entwe-
der im Röntgenspektrum mit kegelförmiger Ausbreitung aus Mikrofokus-Röntgenröhren
oder monoenergetisch mit paralleler Ausbreitung aus Synchrotronstrahlung gewonnen.
Der unterschiedliche Charakter der Röntgenquellen bleibt nicht ohne Folgen für die Dar-
stellung des Knochengewebes um die deutlich stärker absorbierenden Titanimplantate.
Ein Schwerpunkt wurde deshalb in der vergleichenden Darstellung und Analyse der Daten
zur Neubildung von mineralisiertem Gewebe um biofunktionalisierte Titanimplantate aus
der Mikrofokus-Tomographie, Synchrotrontomographie und histologischen Mikroschnitten
gesehen. Die Informationen aus Histologie und Mikrocomputertomographie liegen nach
der Messung zwar einheitlich in digitaler Form vor, beinhalten jedoch unterschiedliche
Zusammenhänge. Für eine sinnvolle Verknüpfung beider Informationen sollten deshalb
übereinstimmende Auswahl- und Auswertealgorithmen bezüglich des neugebildeten Kno-
chengewebes entwickelt werden. Kriterium für die übereinstimmende Auswahl von mi-
neralisiertem Knochen für den unmittelbaren Vergleich der Analysen aus Histologie und
Mikrocomputertomographie wurde in der hinreichend genauen Zuordnung der histologi-
schen Schnittpositionen zur tomographischen Volumeninformation gesehen. Symmetrien
in den Implantatformen und Vorzugsrichtungen bei der Knochenneubildung bezüglich der
Symmetrieachsen erlauben dabei die Entwicklung vereinfachter Analyseprozeduren zur
eﬀektiven Auswertung der mehrere Gigabyte umfassenden tomographischen Daten. Die
statistische Belastbarkeit möglicher Messwertunterschiede ist ein oft unterschätztes Krite-
rium bei der Beurteilung von Versuchsergebnissen. Es ist, unter Voraussetzung der qualita-
tiven Vergleichbarkeit von histologischen und virtuellen mikrotomographischen Schnitten,
zu erwarten, dass in Anbetracht des umfangreichen tomographischen Datenvolumens die
statistische Belastbarkeit gegenüber wenigen histologischen Schnitten beeinﬂusst wird.
Die Unterschiede, die sich dabei ergeben und deren Folgen für die Bewertungsgrundlage
der Osseointegration biofunktionalisierter Titanimplantate sind ein weiterer Schwerpunkt
dieser Arbeit. Die räumliche Verteilung der Mineralphase innerhalb des Knochengewebes
ist eine wichtige Größe für die Beurteilung seiner Stabilität. Geht man von einer überwie-
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gend gleichmäßigen Mineraldichteverteilung nach Abschluss des Knochenumbaus aus, so
ließen sich über davon abweichende Zustände die eingefrorene Dynamik der Minerali-
sierung darstellen und weiterführende Ansätze zur Knochenheilung in Abhängigkeit von
biofunktionalisierten Implantatoberﬂächen herleiten. Im abschließenden Teil dieser Ar-
beit wurde deshalb untersucht, ob mit Hilfe der Synchrotron-Mikrocomputertomographie
durch Nutzung von Nachbarschaftsverhältnissen der Darstellungskontrast für minerali-
siertes Gewebe bis hin zur lokalen Diﬀerenzierung von Mineraldichten optimiert werden
kann.
Kapitel 2
Titan als Implantatwerkstoﬀ und die
Analyse seiner Osseointegration
2.1 Metallische Biomaterialien
Die beständig wachsenden Erkenntnisse im Bereich zellbiologischer und biochemischer
Prozesse zur Wundheilung im Hart- und Weichgewebe ermöglichen es Implantatwerkstoﬀe
einzusetzen, die immer umfassender den natürlichen Vorgängen im lebenden Organismus
gerecht werden. Zur Realisierung zufriedenstellender Biokompatibilität und Biofunktio-
nalität auf dem Gebiet der Knochenersatzwerkstoﬀe haben Metalle als Biomaterial eine
beachtliche klinische und ökonomische Bedeutung. Innerhalb der metallischen Implantat-
werkstoﬀe ist derzeit der austenitische rostfreie Stahl AISI 316L, eine X2CrNiMo18-14-3-
Legierung, sehr verbreitet. Dessen gute Korrosionsbeständigkeit im Körpermedium, aus-
reichende Zug- und Bruchfestigkeiten, die ausgezeichnete Verformbarkeit und nicht zuletzt
die niedrigen Herstellungs- und Materialkosten begründen dessen häuﬁge Verwendung. Be-
züglich seiner Biokompatibilität gehört diese Legierung zu den bioakzeptierten Materialien
mit vergleichsweise niedriger Langzeitstabilität. Kobalt-Basislegierungen mit einem Ko-
baltanteil von 29% - 69.5%) bilden eine weitere Gruppe häuﬁg verwendeter metallischer
Biomaterialien. Diese Legierungen weisen eine hohe Korrosionsbeständigkeit gegenüber
Chloridumgebungen auf und können ökonomisch günstig über Gussverfahren hergestellt
werden (Produktvarianten: Vitalium R©, Biophase R©).
Ein Metall, welches in seiner reinen Konﬁguration bereits hervorragende biokompati-
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ble Eigenschaften aufweist, ist Titan (Ti). Titan ist zwar das neunt häuﬁgste Element der
Erdkruste, die ausgedehnte Verteilung der Titanerze Rutil (TiO2) und Ilmenit (FeTiO3)
macht dessen Förderung und Gewinnung jedoch sehr aufwendig. Neben reinem Titan,
auch als cp-Titan (cp: commercial pure) bezeichnet, sind die Titanlegierungen TiAl6V4
und TiAl6Nb gebräuchliche Implantatwerkstoﬀe. Charakteristisch für die Zusammenset-
zung der TiAl6V4-Legierung ist die Stabilisierung der Ti-alpha-Phase (hexagonales Git-
ter) durch Aluminium und der Ti-beta-Phasen (krz-Gitter) durch Vanadium. Die schnelle
Bildung einer dünnen und dichten Passivschicht aus Titanoxid beim Kontakt mit Blut
oder Gewebeﬂüssigkeit verhindert die weitere Bildung von Korrosionsprodukten. Darüber
hinaus führen die gute Zug- und Bruchfestigkeit sowie die niedrige Dichte von Titan zu
seinem häuﬁgen Einsatz als Langzeitimplantatwerkstoﬀ. Warum jedoch Titan bzw. Ti-
tanoxid so gut vom biologischen System angenommen wird, ist weitestgehend ungeklärt.
2.2 Biofunktionalisierung von Titan und Titanlegierun-
gen
Auf Grundlage der ausgezeichneten Biokompatibilität von Titan und dessen Legierungen
ist man im Glauben einer aktiven Unterstützung des Heilungsvorganges vor allem bei
verminderter Heilungsaktivität bestrebt, die Titanoberﬂäche mit einer Biofunktionali-
sierung zu versehen. Ziel dieser Biofunktionalisierung ist es, mit dem Fortschreiten von
Erkenntnissen über die Wundheilung, die Oberﬂäche mit den benötigten Biorezeptoren zu
versehen, sie zu geeignetem Zeitpunkt freizugeben und dadurch den Heilungsprozess zu
fördern bzw. zu beschleunigen. Die natürliche oxidische Oberﬂäche der Titanlegierungen
bietet zur erwarteten Unterstützung der Gewebeneubildung eine Reihe von Anbindungs-
möglichkeiten für anorganische bzw. organische Substanzen. Wegen der unterschiedlichen
Komplexität der biologischen Nachahmung, angefangen von der Unterstützung einer un-
speziﬁscher Zellanbindung durch morphologische Modiﬁkationen bis hin zur Ankopplung
kleinster heilungsrelevanter Biomoleküle, ist die Wirkung dieser Verfahren sehr vielfäl-
tig und noch überwiegend in der Erkundung. Bezüglich einer ganzheitlichen Betrachtung
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für die Anwendung der biofunktionalisierten Titanoberﬂächen als Implantatmaterial sind
die Art des Umgebungsgewebes und die mechanische Belastung am Implantationsort mit
einzubeziehen. Reibung, mehrachsige Spannungszustände, unterschiedliche Elastizität der
Materialien oder die Plastizität der Implantate, können zu einem vorzeitigen Zerstören
der meist aufwendig erzeugten biologisch funktionalisierten Oberﬂächen führen. Erst die
Gewährleistung beider Anforderungen, der biologischen und der belastungsabhängigen
Kompatibilität, führt zu einer anwendungsorientierten biomechanischen Verträglichkeit
der Langzeitimplantate. Zu schnell wird ausschließlich durch Zellversuche an den funktio-
nalisierten Oberﬂächen eine generelle Biokompatibilität vorausgesagt, ohne einen Bezug
auf den jeweiligen Einsatzort im Organismus herzustellen. Schon bei der Entwicklung
von biologischen Beschichtungen für Implantatwerkstoﬀe ist es deshalb sinnvoll, nicht
nur nach der Wirkung der Beschichtung auf den Organismus sondern auch umgekehrt
die Wirkung der Umgebung (biologisch und mechanisch) auf die Oberﬂäche zu suchen
und aneinander anzupassen. Nachfolgende Beispiele stehen repräsentativ für eine große
Vielfalt der Untersuchungen zur Realisierung von Biofunktionalisierungen an Oberﬂä-
chen und deren Wirksamkeit. Eine Methode zur Biologisierung von Titanoberﬂächen
besteht darin, unterschiedliche Komponenten der extrazellulären Matrix (ECM) des Kno-
chens, wie einfach strukturierte Proteine, Peptidsequenzen (Dettin et al. 2002, Kantlehner
et al. 2000) oder synthetische Moleküle basierend auf Matrixmolekülen (Van den Dolder
et al. 2003, Hoﬀman et al. 2000) auf der Oberﬂäche zu binden. Die extrazelluläre Ma-
trix dient im Organismus als Gerüst für die Zelladhäsion und nimmt ebenfalls an der
Regulierung von Zellfunktionen teil (Shi et al. 1996). Kollagen Typ I ist die überwiegende
Komponente der extrazellulären Matrix und ist wegen seiner niedrigen Immunogenität
sowie seiner hohen Konformationsstabilität sehr gut für eine biologische Oberﬂächenmo-
diﬁkation von Implantatoberﬂächen geeignet. Experimente mit primären Rattencalvaria-
Osteoblasten haben eine Steigerung der Adhäsion und Diﬀerenzierung von Osteoblasten-
zellen gezeigt (Becker et al. 2002). Da die ECM sehr unterschiedlich für verschiedene
Gewebetypen bzw. Entwicklungsstadien ist, können in bestimmten Situationen auch an-
dere Komponenten bezüglich ihrer heilungsunterstützenden Funktion von Interesse sein.
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Zum Beispiel spielt Kollagen Typ III im Anfangsstadium der Wundheilung eine entschei-
dende Rolle und entwickelt ein Gerüst zur Migration und kapillarem Einwachsen von
Osteoprogenitor-Zellen. Diese Funktion wird erst später durch Kollagen Typ I übernom-
men (Kurdy et al. 1998, Ashhurst 1990). Eine weitere Form zur Oberﬂächenmodiﬁkation
von Implantaten ist die Nutzung der zellenbindenden Wirkung von speziellen Peptidse-
quenzen. Diese Sequenzen können aus Teilen von Adhäsionsmolekülen mit speziﬁschen
Funktionen bestehen. Beispielsweise ist die RGD-Sequenz für die Zelladhäsion über Inte-
grinrezeptoren wie α2β1, αIIbβ3, und αvβ3 verantwortlich.
Für einfache Moleküle und Peptidsequenzen ist der Immobilsierungsprozess ein wich-
tiger Aspekt bei Funktionalisierung der Implantatoberﬂäche. Kovalente Bindungen wur-
den dazu ausschließlich für metallische Biomaterialien verwendet (Nanci et al. 1998),
jedoch können große und konformationsstabile Proteine, wie ﬁbrilläres Kollagen, rein phy-
sisorbtiv immobilisiert werden. Die resultierende Proteinschicht ist hiernach stabil gegen-
über der konkurrierenden Aufnahme von Serumproteinen (Bierbaum, Beutner, Hanke,
Scharnweber, Hempel & Worch 2003). Wegen ihrer höheren Desorptionstendenz ist die
physisorptive Anbindung für kleine Peptide nicht der optimale Prozess. Durch elektro-
chemische Methoden können diese Peptide an Ventilmetallen wie Titan durch eine an-
odisch erzeugte Oxidschicht teilweise eingebaut werden (Beutner et al. 2001, Scharnweber
et al. 1998). Verglichen mit der klassischen kovalenten Anbindung ist der grundsätzlicher
Vorteil beider Methoden, die einfache Prozedur sowie Prozesskonditionen die aufgrund
ihrer physiologischen Parameter eine Immobilisierung von konformationsstabilen Biomo-
lekülen erlauben. Ob separat auf der Implantatoberﬂäche immobilisierte Peptide oder
Peptidsequenzen eine aktive Rolle bei der Knochenneubildung spielen, konnte wegen der
schwierigen Nachweisbarkeit von Konformation und Aktivität der Peptidsequenzen bisher
nicht eindeutig geklärt werden. Ob Unterschiede in der Knochenneubildung nach Anwen-
dung dieser Oberﬂächenbehandlungen zu erkennen sind, soll in diese Arbeit mit Hilfe der
Mikrocomputertomographie untersucht werden.
Andere Untersuchungen beschäftigen sich mit der gezielten Abscheidung von minera-
lisiertem Kollagen auf Titanoberﬂächen (Scharnweber et al. 2004, Rössler et al. 2001).
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Dabei konnte mit Hilfe unterschiedlicher elektrochemischer Parameter eine homogene
Schicht aus amorphem Kalziumphosphat (ACP), Hydroxylapatid (HAP) oder Zwischen-
phasen erzeugt werden. Des Weiteren wurde herausgestellt, dass zwischen 1 - 24 Stunden
der Abscheidung die Morphologie der erzeugten Mineralphase (ACP und Octa-CaP) stark
vom Substrat und der Immobilisierungsmethode abhängt. Nach ca. 30 Stunden sind die
Unterschiede in der Morphologie der Mineralphase nicht mehr signiﬁkant. Um die bio-
logische Reaktion von Kalziumphosphat-Beschichtungen auf Titanimplantaten zu unter-
suchen, wurde im Tierversuch anhand eines Hundemodells die Osseointegration im Un-
terkieferknochen nach 1 und 3Monaten ausgewertet (Schliephake et al. 2003). Die his-
tologischen Darstellungen zeigten nach einem Monat eine höhere Knochenanlagerung für
mit Hydroxylapatit (HAP)-beschichtete Implantate gegenüber polierten und mit Kollagen
beschichteten Implantaten. Nach 3Monaten Einheilzeit gab es keine Unterschiede mehr
zwischen den untersuchten Oberﬂächenzuständen. Untersuchungen zum Einﬂuss der Mi-
krogeometrie bei zusätzlicher Anwendung von Wachstumsfaktoren (engl.: transforming
growth factor, TGF-β), welche der Bildung von Bindegewebe zwischen Implantat und
Knochen entgegenwirken sollte (Frenkel et al. 2002), ergaben einen hohen Einﬂuss von
TGF-β auf das Knochenwachstum im frühen Stadium der Einheilung. Im späteren Verlauf
zeigten auch hohe Konzentrationen von TGF-β keine signiﬁkanten Änderungen gegenüber
den Kontrollen. Die eingebrachte Mikrostrukturierung zeigte daneben einen starken Ein-
ﬂuss auf die Knochenneubildung innerhalb der 12-wöchigen Einheilphase und führte zu
einer Steigerung der Kontaktfestigkeit zwischen Titan und Knochengewebe. Vergleichen-
de Untersuchungen zum knöchernen Einheilverhalten von unterschiedlich behandelten
Titanimplantaten, (a) anodisch oxidiert, (b) maschinell hergestellt, (c) geätzt und (d)
plasmagespritztes Hydroxylapatit (HA) wurden mit Hilfe von Ausziehversuchen nach ei-
ner Einheilzeit von 8 und 12Wochen im kortikalen Schafsknochen durchgeführt (Giavaresi
et al. 2003). Hierbei war für anodisch oxidierte Implantate nach 8Wochen ein 36% höhere
Kraft im Vergleich zu maschinell erzeugten Implantaten notwendig. Für geätzte Implan-
tate war die notwendige Kraft nach 8Wochen um ca. 39% geringer als bei allen anderen
Beschichtungen. Nach 12Wochen Einheilzeit waren auch die Ausziehkräfte für maschinell
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hergestellte Implantate nicht signiﬁkant anders als für anodische oxidierte und mit HA be-
schichtete Implantate. Zusammenhängende Untersuchungen zur Änderung der Knochen-
mineraldichte fehlen jedoch in dieser Studie. Der Zeitpunkt der funktionalen Wirksamkeit
der mit HA-beschichteten Titanoberﬂäche konnte in einer anderen Studie erfolgreich durch
Umhüllung mit dünnen bioresorbierbaren Membranen kontrolliert werden (Ito et al. 2001).
2.3 Analyse der Osseointegration
Die Überprüfung der Wirksamkeit einzelner Beschichtungen in Verbindung mit biologi-
schen Systemen erfolgt anfänglich mit Hilfe von Zellversuchsreihen (in-vitro-Modelle).
Als Maß für die positive Wirkung der Oberﬂächenmodiﬁkation wird hierbei die Quan-
tiﬁzierung biochemischer Signale für Zellwachstum, -teilung und -modiﬁkation als auch
Untersuchungen zur Zellmorphologie und -haftung im Vergleich zu nicht modiﬁzierten
Oberﬂächen herangezogen. Zellversuche widerspiegeln nur begrenzt die Komplexität eines
biologischen Organismus und dienen hauptsächlich dem fundamentalen Informationsge-
winn für speziﬁsche zelluläre und molekulare Wechselwirkungen mit den funktionalisier-
ten Oberﬂächen. Ein wichtiges Element bei der Entwicklung für den späteren humanen
Einsatz der Implantate stellen deshalb immer noch in-vivo-Versuche dar. Sinnvolle in-
vitro-Modelle sind dadurch gekennzeichnet, dass sie bezüglich des untersuchten Zelltyps
und der eingestellten Umgebungsbedingungen in Bezug auf das nachfolgende Tiermodell
optimiert wurden. Auch auf Grund des noch unzureichenden Verständnisses von einzelnen
Vorgängen im biologischen Gesamtsystem kommt der Untersuchung der Wirkung der mo-
diﬁzierten Implantatoberﬂächen im lebenden Organismus eine hohe Bedeutung zu. Aus
ethischen Gründen ist eine Minimierung von Tierversuchen durch gezielte Modellführung
und wirklichkeitsnahe zellbiologische Voruntersuchungen notwendig.
Einen hohen Stellenwert nehmen dabei die verwendeten Auswerteverfahren ein. Deren
Genauigkeit und Eﬃzienz bestimmen im hohen Maße die Verwertbarkeit der gefundenen
Erkenntnisse aus dem Tierversuch. Die Untersuchung der Osseointegration von metal-
lischen Implantaten erfolgt grundlegend über die Messung der mechanischen Stabilität
des Implantat/Gewebe-Kontakts oder durch die Bildanalyse der Gewebereaktion in der
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Nähe der Implantatoberﬂäche. Das gebräuchlichste bildanalytische Verfahren ist die his-
tologische Auswertung von Quer- bzw. Längsschnitten entlang der Implantat/Knochen-
Grenzﬂäche (Ivanoﬀ et al. 2001, Johnsson et al. 2000, Chappard et al. 1999, Fartash
et al. 1990). Die Auswertung der Knochenanlagerung durch Anfärben verschiedener Ge-
webetypen im ﬁxierten Zustand mit Hilfe der Durchlichtmikroskopie verlangt dabei be-
sonders dünne Proben. Bei der Untersuchung der frühen Phase der Gewebeentwicklung
an Titan und HAP-Implantaten, konnten mit Hilfe der histologischen Untersuchungen
neben dem direkten Knochengewebekontakt noch ﬁbrilläres sowie periontales Verbund-
gewebe an der Grenzschicht unterschieden werden (Craig & LeGeros 1999). Neben der
ausschließlich histologischen Auswertung der Implantat/Knochen-Grenzﬂäche zur Bewer-
tung der Osseointegration werden immer häuﬁger ergänzende Analyseverfahren verwen-
det. Zur Untersuchung unterschiedlicher Oberﬂächenorientierungen auf das Einheilver-
halten von Titanimplantaten wurden neben histomorphometrische Untersuchungen auch
pull-out-Tests an zylindrischen Implantaten durchgeführt (Hallgren et al. 2001). Die hi-
stomorphometrische Auswertung des Knochenanteils an der Implantatgrenzﬂäche als auch
die 'pull-out' Tests nach 12Wochen Einheilzeit ergaben dabei keinen signiﬁkanten Einﬂuss
der Oberﬂächenorientierung auf die Osseointegration der Implantate. Die für die histologi-
sche Auswertung notwendige Dünnschnitttechnik führt häuﬁg zu Präparationsartefakten,
wie z. B. Gewebeabrisse und Metalleinschlüsse an der Implantat/Gewebe-Grenzﬂäche.
Eine eindeutige Quantiﬁzierung der Knochenanlagerung wird dadurch erschwert. Konse-
quenterweise wird nach Verfahren gesucht, mit denen eine zerstörungsfreie Analyse der
Implantatumgebung möglich ist. Eine Methode ist dazu die Resonanzfrequenzanalyse, bei
welcher durch deﬁnierte Schwingungsanregung der Implantate die resultierende Kontakt-
haltigkeit mit dem Umgebungsgewebe untersucht wird (Goransson et al. 2003). Durch die
Ermittlung von Resonanzwerten nach bestimmten Einheilzeiten kann unter Voraussetzung
der äußeren Zugänglichkeit der Implantate eine in-situ Messung der Knochenneubildung
an der Implantatoberﬂäche realisiert werden. Durch den integralen Charakter der Reso-
nanzwerte ist jedoch die Herausstellung von Unterschieden im sensiblen Anfangsstadium
der Osseointegration meist unsicher. Unbestrittener Vorteil dieser zerstörungsfreien Me-
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thode ist jedoch eine deutliche Reduzierung der Anzahl von Versuchstieren. Mechanische
Analyseverfahren, bei denen mit Hilfe quasistatischer Push/Pull-Out Tests die Stärke
der Einbindung von Implantaten im Knochen untersucht wird, erfolgen aber meist unter
Belastungsvektoren, die im menschlichen Körper kaum existieren. Um den physiologischen
Verhältnissen möglichst nahe zu kommen, wurden am Beispiel von Hüftgelenksumgebun-
gen, Systeme entwickelt, die einen zyklischen Wechsel von Zug-, Druck- und Scherkräf-
ten auf Implantate ermöglichen. Mit Hilfe der dynamisch-mechanischen Spektroskopie,
bei welcher statische und dynamische Kräfte verschiedener Frequenz überlagert werden,
konnten elastische und viskose Eigenschaften des Knochen-Implantat-Verbundes ermittelt
werden (Berberich 1995). Anhand unterschiedlicher bildanalytischer Methoden wurde in
einer weiteren Studie die Darstellung der knöchernen Einheilung von Zahnimplantaten
nach 5-monatiger Einheilzeit im Hundekieferknochen verglichen (Schliephake et al. 2003).
Dazu gehörte neben der Histologie, die Nutzung peripherer Radiogramme, die Auswertung
reformatierter sagitaler und koronaler Radiogramme aus axialer Computertomographie so-
wie Aufnahmen aus direktvergrößerndem Imaging (DIMA). Im Vergleich zur Histologie,
welches hier als Referenzverfahren diente, wurden bei allen Methoden, bis auf die Auswer-
tung peripherer Radiogramme, geringere Knochenanteile ermittelt. Bei der Darstellung
der Osseointegration der Zahnimplantate mit Hilfe peripherer Radiogramme wurde dage-
gen eine Überbewertung der knöchernen Einheilung festgestellt. Die große Vielfalt der hier
dargestellten Untersuchungsmethoden zur Auswertung der Osseointegration von metalli-
schen Implantaten und die schwierige Vergleichbarkeit der einzelnen Ergebnisse belegen
die Notwendigkeit eines vereinheitlichten analytischen Verfahrens.
2.4 Mikrocomputertomographie als zerstörungsfreie Me-
thode zur räumlichen Materialanalyse
2.4.1 Röntgenabsorption: Grundlage der Computertomographie
Die Computertomographie ist ein bildgebendes Verfahren, welches zerstörungsfrei unter
Nutzung der Wechselwirkung von Röntgenstrahlung mit fester Materie Aussagen über des-
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sen inneren Aufbau ermöglicht. Die Tomographie ist von dem griechischen Wort Tomo
(Schicht) abgeleitet, da das ursprüngliche Verfahren Informationen aus unterschiedlich
tiefen Schichten der untersuchten Objekte lieferte. Grundlage des von G.N.Hounsﬁeld
(Hounsﬁeld 1972) und A.M.Cormack (Cormack 1963) entwickelten Verfahrens, ist die
Verwendung einer zusammengehörigen Folge von Absorptionsbildern nach veränderter
Positionierung von Probe oder Röntgenquelle. Bei der Computertomographie ist auf Ba-
sis von Absorptionsbildserien durch Änderung des Durchstrahlungswinkels mit Hilfe von
Rückprojektionsalgorithmen die räumliche Darstellung unterschiedlicher Dichten inner-
halb des durchstrahlten Probenvolumens möglich. Die dazu notwendige Röntgenstrah-
lung wird grundsätzlich durch Abbremsen von geladenen Elementarteilchen (Elektronen,
Positronen) in elektromagnetischen Feldern erzeugt (Röntgenbremsstrahlung, Abb. 2.1).
Durch Stoßprozesse mit Hüllenelektronen geben diese Teilchen charakteristische Anteile
ihrer kinetischen Energie als elektromagnetische Strahlung ab (charakteristische Rönt-
genstrahlung). Diese für jedes Element charakteristische Röntgenstrahlung hat für die
Computertomographie jedoch keine Bedeutung.
Die anschließende Schwächung der Röntgenstrahlung durch Materie erfolgt prinzipiell
durch drei Wechselwirkungsarten. Der sogenannte Photoeﬀekt tritt bei Röntgenspan-
nungen von 10 - 430 keV auf und führt zur vollständigen Absorption eines Röntgenphotons
durch Übertragung seiner gesamten Strahlungsenergie auf ein Hüllenelektron. Dieses her-
ausgeschlagene Photoelektron wird im Material abgebremst und sein Strahlungsquant
verschwindet durch Wärmeentwicklung vollständig. Der als Ionisationsprozess bezeich-
nete Vorgang ist bezüglich der Strahlenbelastung bei lebenden Organismen von großer
Bedeutung. Die Wahrscheinlichkeit für das Auftreten des Photoeﬀekts (Wph) ist von der
Kernladungszahl (Z) und der Energie des Strahlungsquants (E) abhängig (Gl. 2.1).
Wph ∼ Z
5
7
√
E
(2.1)
Diese Abhängigkeit ist das Grundprinzip der absorptionsbasierten Kontrasterzeugung
bei der Computertomographie. Ein zweiter, für die Computertomographie nicht unwich-
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Abb. 2.1: Röntgenenergiespektrum einer Röntgenröhre mit Wolframanode bei einer Röh-
renspannung von 120 kV.
tiger Mechanismus hinsichtlich der Absorption von Röntgenstrahlung, ist der Compton-
eﬀekt. Hierbei wird nicht die gesamte Energie eines Röntgenphotons auf ein herausge-
schlagenes Hüllenelektron übertragen. Die dabei entstehende Sekundärröntgenstrahlung
wird erst durch weitere Wechselwirkungsprozesse absorbiert. Ihre vom Primärstrahl ab-
weichende Ausbreitungsrichtung (Streuung) kann zu störenden Artefakten auf dem Rönt-
genstrahldetektor führen. Die Wahrscheinlichkeit für das Auftreten des Comptoneﬀekts
wächst proportional mit der Kernladungszahl und fällt proportional mit der Röntgenener-
gie (Gl. 2.2).
Wcompt ∼ Z
E
(2.2)
Ein dritter Absorptionseﬀekt, der für die Computertomographie an biologischen Ma-
terialien eine untergeordnete Rolle spielt, da er erst bei sehr hohen Röntgenspannungen
(>1MeV) auftritt, ist die sogenannte Paarerzeugung. Hierbei erzeugt ein Röntgenpho-
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ton in der Nähe der Atomkerne je ein positiv und negativ geladenes Elektron, welche
durch weitere Wechselwirkungen vollständig absorbiert werden. Die Gesamtschwächung
der Röntgenstrahlung berechnet sich aus dem exponentiellen Schwächungsgesetz (Gl. 2.3)
und ist neben dem totalen linearen Schwächungskoeﬃzienten (µmitm−1 ), der Photo- und
Comptoneﬀekt beinhaltet, von der Materialdicke (x) abhängig. Wobei Ios für die Strah-
lungsquanten pro m2 ∗ s vor der Durchstrahlung steht und Ixs die Strahlungsquanten pro
m2 ∗ s nach dem Weg x bezeichnet.
I(x)s = I
(o)
s ∗ eµ∗x (2.3)
2.4.2 Prinzipieller Aufbau von Mikrocomputertomographen
Röntgentomographen bestehen prinzipiell aus vier Grundkomponenten: (1) der Röntgen-
quelle, (2) dem Probenmanipulator, (3) der Detektoreinheit und (4) der Datenerfassungs-
und Rekonstruktionseinheit (Abb. 2.2). Die Art der Erzeugung von Röntgenstrahlung ist
bei der Mikrocomputertomographie von großer Bedeutung.
Röntgen-Quelle Probe Detektor Rekonstruktion
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Paralellstrahl-
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aus Synchroton-
strahlung
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(Divergenz: 10-5 rad)
180° Drehung
A)
Szintillator,
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Abb. 2.2: Prinzipieller Aufbau von µCT-Systemen unter Nutzung von A) monochroma-
tischen Röntgenquellen mit nahezu paralleler Strahlausbreitung (Synchrotronquelle) und
B) polychromatischen Mikrofokus-Röntgenröhren mit kegelförmiger Strahlausbreitung.
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Grundsätzlich ist das Auﬂösungsvermögen der elektromagnetischen Röntgenstrahlung
proportional der energieabhängigen Wellenlänge. Die für die Computertomographie ge-
bräuchlichen Röntgenspannungen von 10 - 200 keV entsprechen dabei Wellenlängen von
10 - 200 pm. Die technische Erzeugung der nutzbaren Röntgenbremsstrahlung, die notwen-
dige Umwandlung der Röntgenphotonen in sichtbare Wellen nach der Materialabsorption
und die Digitalisierung der Kontraste verringern bei der Mikrocomputertomographie die-
ses Auﬂösungsvermögen jedoch auf derzeit 1 - 25µm.
Bei der Verwendung von Röntgenröhren wird Röntgenstrahlung durch die Beschleu-
nigung von Elektronen in einem Hochenergiefeld (10 - 450 keV) und anschließendem Ab-
bremsen im elektrischen Feld in der Nähe der Atomkerne einer Metallkathode erzeugt,
wobei ca. 97 - 99% der aufgebrachten kinetischen Energie in Wärmeenergie umgewandelt
werden. Diese Bremsstrahlung ist durch ein kontinuierliches Röntgenspektrum gekenn-
zeichnet, dessen maximale Photonenenergie der Beschleunigungsenergie der Elektronen
entspricht. Bei der Mikrofokus-Computertomographie wird zur Gewährleistung einer ho-
hen Ortsauﬂösung und ausreichender Röntgenphotonendichte eine extreme Bündelung der
Elektronen auf der häuﬁg aus Wolfram bestehenden Kathode notwendig. Dabei entsteht
ein Brennﬂeck mit einer Ausdehnung von wenigen Mikrometern. Die Ausbreitung der
Röntgenstrahlung erfolgt vom Brennﬂeck aus kugelförmig und wird für die Computerto-
mographie meist kegelförmig abgeblendet. Da die elektromagnetische Röntgenstrahlung
optischen Gesetzen folgt, ermöglicht sie durch Verschiebung der Probe zwischen Strahl-
quelle und der Nachweisebene eine unterschiedliche Objektvergrößerung. Die Abbildungs-
schärfe und damit auch das Auﬂösungsvermögen an Grenzﬂächen nimmt aber durch die
kegelförmige Strahlausbreitung proportional mit zunehmender Vergrößerung und steigen-
dem Brennﬂeckdurchmesser ab (Abb. 2.3).
Eine andere Art der Erzeugung von Röntgenstrahlung ist die Nutzung von Synchro-
tronstrahlung. Das Synchrotron ist ein Ringbeschleuniger, in dem geladene Teilchen (Elek-
tronen, Positionen) mittels Wechselspannung beschleunigt und mit Hilfe von Ablenk-
Dipolmagneten entlang des Ringes auf eine Kreisbahn gelenkt werden. Damit der Strahl
immer dieselbe Kreisbahn durchläuft, wird das Magnetfeld der Ablenkmagnete dabei syn-
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Abb. 2.3: Entstehung der geometrischen Unschärfe bei Punktstrahlern (Stegemann
1995).
chron mit dem Teilchenimpuls erhöht. An den Ablenkmagneten wird durch den mit ei-
ner Spannung von ca. 9GeV linear beschleunigten Teilchenstrahl weiße Strahlung mit
Wellenlängen von Infrarotlicht bis zu harter Röntgenstrahlung erzeugt. Da pro Umlauf
jedoch nur ein Impuls möglich ist und damit die Photonendichte für die meisten Experi-
mente nicht ausreicht, werden die mit nahezu Lichtgeschwindigkeit beschleunigten Teil-
chen durch Verstärkermagnete (Wiggler, Undulatoren) gebündelt. Das Abgreifen der
jeweiligen Energie für das Experiment erfolgt nachstehend durch Gitter- oder Kristallmo-
nochromatoren. Aus dieser Synchrotronstrahlung lassen sich monochromatische Energien
mit einer Energieauﬂösung von wenigen Elektronenvolt nutzen. Die nahezu parallele Aus-
breitung der Röntgenstrahlung bei der Synchrotron-Mikrocomputertomographie erlaubt
einfache Rekonstruktionsalgorithmen und Messabläufe. Für die Weiterverarbeitung der
Röntgenabsorptionswerte aus dem Inneren der Proben sind schnelle und direkt auswert-
bare Abbildungen notwendig. Die Röntgenstrahlung muss dazu in Lichtstrahlung oder in
messbare Strom- oder Spannungssignale umgewandelt werden. Als Detektoren für die ge-
schwächte Röntgenstrahlung werden ﬂuoreszierende Materialien (z.B. CaWO4, CsJ, ZnS)
verwendet, die in dünnen Schichten auf lichtdurchlässige Träger aufgedampft werden. Die
Erzeugung der Lichtstrahlung erfolgt durch Wechselwirkung der Röntgenphotonen mit
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Hüllenelektronen der Detektormaterialien. Da die Lichtausbeute bei dieser Methode sehr
gering ist, wird die Intensität des sichtbaren Lichts der Fluoreszenzdetektoren durch Licht-
verstärker erhöht. Mit Hilfe einer CCD-Kamera werden die Lichtsignale anschließend in
digitale Informationen umgewandelt. Eine andere Art der Visualisierung unterschiedlicher
Röntgenphotonen ist die Nutzung von Szintillationsdetektoren. Hierbei handelt es sich um
lichtdurchlässige Kristalle (LiJ, CsJ, NaJ), in denen die Energie der Strahlungsquanten
durch Ionisation und Anregung in Lichtquanten und nachfolgend über Photokatoden und
Elektronenmultiplikatoren direkt in verstärkte elektrische Signale gewandelt wird.
2.5 Artefakte bei der Analyse der Grenzﬂächen mit
Hilfe der µCT
Die Wechselwirkung der Röntgenbremsstrahlung mit den zu untersuchenden Werkstof-
fen und Werkstoﬀübergängen, die Art der Umwandlung der resultierenden Absorptions-
werte in messbare Größen, die digitale Erfassung der Absorptionswerte und die mathe-
matische Rückprojektion führen zu Ungenauigkeiten bei der eindeutigen geometrischen
und materialspeziﬁschen Zuordnung der Absorptionsdaten. Aus der Literatur sind unter-
schiedliche Methoden bekannt, um die Darstellungsqualität durch Unterdrückung häuﬁg
auftretender Röntgenstrahlartefakte zu verbessern. Eine Problematik bei der Verwen-
dung von Mikrofokusröhren zur Durchstrahlung von stark absorbierenden Metallen ist
die materialabhängige Änderung des Röntgenstrahlspektrums in Richtung höherer Ener-
gien (Strahlaufhärtung). Als Folge werden bei der Rekonstruktion dieser Durchstrahlungs-
bilder an der Grenzﬂäche stark absorbierender Bereiche der Probe überhöhte Absorpti-
onswerte ermittelt. Dieser Eﬀekt wurde beispielsweise bei der Bestimmung des minerali-
sierten Knochenanteils und der Dichte innerhalb von Knochenwänden untersucht (Augat
et al. 1998). Zur Korrektur der Strahlaufhärtung wurden verschiedene Lösungsansätze
untersucht. Eine Möglichkeit besteht darin, das Spektrum der Röntgenstrahlung durch
Filterung mit dünnen metallischen Folien vor dem Durchstrahlen der Probe zu opti-
mieren (Jennings 1988). Die dadurch verringerte Röntgenphotonendichte (Photonenﬂux)
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führt aber nach der Durchstrahlung der Probe zu einer Verschlechterung des Signal-
Rausch-Verhältnisses. Eine andere Vorgehensweise zur Minimierung der Dichteartefakte
an Materialübergängen sind Korrekturalgorithmen unter Berücksichtigung von Durch-
strahlungslängen für die untersuchten Komponenten und die genaue Charakterisierung
des Röntgenstrahlspektrums der verwendeten Röntgenröhre (Nalcioglu & Lou 1979). Eine
Vorgehensweise zur Korrektur der Strahlaufhärtung ohne Kenntnis des Röhrenspektrums
ist die gleichzeitige Messung von normiertem Materialen mit anschließendem Gaussian-
Fitting der jeweiligen Absorptionswerthistogramme zur Trennung einzelner Materialien
(Chen et al. 2001). Die Schwierigkeiten bei der Korrektur der Strahlaufhärtung zur Un-
tersuchung metallischer Materialien mit der Mikrofokus-Computertomographie führten
deshalb zur verstärkten Nutzung von monoenergetischer Röntgenstrahlung aus Synchro-
tronstrahlungsquellen. Ein Eﬀekt, der bei allen tomographischen Messungen zu Problemen
bei der Abbildung von Grenzﬂächen innerhalb der Probe führt, ist der Partialvolumenef-
fekt (PVE). Hintergrund dieses Darstellungsfehlers ist die begrenzte Größe der optischen
Elemente des Bilddetektors (CCD-Kamera). Benachbart auftreﬀende Röntgenphotonen
mit entsprechend geringerem optischem Abstand verschmelzen dadurch zu einem inte-
gralen Absorptionswert. Eine Methode zur besseren Herausstellung von Materialüber-
gängen wurde mit der zusammenhängenden Analyse von Absorptionsbildern durch un-
terschiedliche Filtertechniken bei der Rückprojektion untersucht (Pretorius et al. 1998).
Die nachträgliche Bearbeitung von rekonstruierten Daten mit Bildschärfeﬁltern führte
beispielsweise zu einer deutlicheren Hervorhebung struktureller Bestandteile der Cochlea
(Wang et al. 1998). Durch die Anwendung spezieller morphologischer Bildﬁlter konnte an
µCT-Daten eine signiﬁkante Verminderung der PVE-Artefakte und dadurch eine bessere
strukturelle Segmentierung erreicht werden (Beier et al. 1998, Du et al. 1994).
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2.6 Mikrocomputertomographie in der Biomaterialfor-
schung
Angefangen bei der Nutzung medizinischer Röntgentomographen zur dreidimensionalen
Darstellung innerer Gewebestrukturen mit Auﬂösungen im Millimeterbereich, wurden
im Laufe der letzten 10 Jahre, forciert durch neue werkstoﬀwissenschaftliche und me-
dizinische Fragestellungen, eine Reihe von eigenständigen Computertomographen ent-
wickelt, deren Anwendungsfelder deutlich über die Grenzen der konventionellen Rönt-
gentomographen hinausgehen. Die als Mikrocomputertomographen bezeichneten Syste-
me erlauben mittlerweile die dreidimensionale zerstörungsfreie Erfassung von Grenzﬂä-
chen und Gewebebestandteilen mit einer Auﬂösung von wenigen Mikrometern (Sennerby
et al. 2001, Dowker et al. 1997, Mercer & Anderson 1996, Ruegsegger et al. 1996, Müller
& Ruegsegger 1995, Engelke et al. 1993, Morton et al. 1990). Bezüglich des Ursprungs
der verwendeten Röntgenstrahlung lassen sich diese Verfahren generell in die Mikrofokus-
Computertomographie (µCT) und die Synchrotron-Mikrocomputertomographie (SRµCT)
einteilen. Vorantreibend für die Gesamtentwicklung der µCT-Systeme, deren Funktions-
weise eng mit digitalen Auslese- und Rechenprozeduren verbunden ist, waren Fortschritte
bei der Leistungssteigerung von Mikroprozessoren und der Präzisionsbewegung der Pro-
ben. Daraus resultierten eine schnellere Rekonstruktion und Analyse der tomographischen
Daten sowie die Erhöhung der räumlichen Auﬂösung durch die genauere Positionierung
der beweglichen Achsen des Probenmanipulators.
2.6.1 Analyse der Knochenmineralphase mit Hilfe der Compu-
tertomographie
Fragestellungen für die Anwendung der Mikrocomputertomographie im Bereich der Kno-
chengewebeuntersuchungen sind überwiegend die räumliche Bestimmung der Knochenmi-
neraldichte sowie Beobachtungen zur Veränderung der Knochenmorphologie. So konnte
bei Knochenuntersuchungen an Wirbelsäulen von Frauen unterschiedlichen Alters mit
Hilfe von SRµCT-Messungen durch die hohe räumliche Dichteauﬂösung eine unterschied-
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liche Knochenmineralisierung innerhalb des Knochengewebes festgestellt werden (Peyrin
et al. 2000). Zur Korrelation der Knochenmineraldichte mit der Festigkeit und mikrostruk-
turellen Parametern wurde die quantitative Computertomographie mit histologischen
Schnitten in Verbindung gebracht. Dabei wurden Zusammenhänge zwischen Knochen-
festigkeit, Osteonendichte und osteonalen Strukturen hergestellt (Wachter et al. 2002).
Theoretische und praktische Studien haben systematische Fehler bei der Bestimmung der
Gesamtknochendichte, welche neben der Mineralphase zusätzlich durch Fett- und Weich-
gewebeanteile charakterisiert wird, gefunden. Da die Gesamtknochendichte bessere Vor-
aussagen bezüglich des Bruchverhaltens bei Osteoporose erlaubt, wurde in einer Studie
mit Hilfe der Computertomographie der Einﬂuss von Einzelenergie- und Dualenergiemes-
sungen auf die ermittelten Gesamtknochendichten untersucht, wobei eine genauere Quan-
tiﬁzierung der trabekulären Knochenstrukturen mit Hilfe der Dualenergiemethode erreicht
wurde (Rao et al. 1987). Zur Untersuchung der Stabilität und Morphologie säuregeätzter
Dentinoberﬂächen wurden mit Hilfe der µCT über die ermittelten Mineraldichtevertei-
lungen drei charakteristische Zonen herausgestellt. Ausgehend von der Oberﬂäche konnte
vollständig demineralisiertes Kollagen, eine teilweise demineralisierte Zone mit ungefähr
gleichem Mineralgehalt und die ungestörte Dentinphase unterschieden werden. Verant-
wortlich für diese Zonen werden unterschiedliche Demineralisierungsraten in peri- und in-
tertubularem Dentin gemacht (Kinney et al. 1995). Zur Untersuchung der Festigkeit und
Steiﬁgkeit spongiöser Knochenproben konnten mit Hilfe von µCT-Messungen durch die
Darstellung der räumlichen Mikrostruktur erste Voraussetzungen für die Durchführung
von Finite Element (FE)-Simulationen geschaﬀen werden (Müller & Ruegsegger 1995).
Ein wichtiges Anwendungsfeld der Mikrocomputertomographie ist die Untersuchung der
Auswirkung von Knochenveränderungen bei osteoporotischen und karzinogenen Erkran-
kungen. Bei der Charakterisierung von frühem Knochenverlust und damit zusammen-
hängenden morphologischen Änderungen des trabekulären Knochengerüsts wurden µCT-
Untersuchungen vergleichend zur Knochenhistomorphometrie und Dualenergie X-Ray Ab-
sorptiometrie (DEXA) verwendet (Barou et al. 2002). Hierzu wurde in einem Rattenmo-
dell an Tibia-Proben das relative Knochenvolumen, die Trabekeldicke sowie die Trabeke-
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lanzahl nach 7, 13 und 23Tagen untersucht. Mit Hilfe von DEXA- und µCT-Messungen
konnten dabei Knochenverluste in einem früheren Stadium als durch die Verwendung der
Histomorphometrie bestimmt werden. Darüber hinaus konnte die Verminderung der Tra-
bekeldicke nach 13Tagen nur mit Hilfe der µCT sichtbar gemacht werden. Die Möglichkeit
der vollständigen dreidimensionalen Darstellung des pathologischen Knochengewebes mit
Hilfe der µCT konnte auch zur Untersuchung der Entstehung und Ausbreitung von Frak-
turen genutzt werden (Borah et al. 2001).
2.6.2 Analyse der Osseointegration von Metallimplantaten mit
Hilfe der Mikrocomputertomographie
Die radiologische Untersuchung von Knochengewebe bei Anwesenheit stark absorbieren-
der metallischer Materialien kann, wie bereits erwähnt, bei der Verwendung von Rönt-
genröhren zu Problemen bei der Darstellung der Metall/Gewebe-Grenzﬂäche führen. Bei
der Untersuchung der Knochenstruktur um metallische Implantate wurde durch Ver-
wendung eines kommerziellen µCT-Systems (Skyscan 1072) beispielsweise eine digitale
Schnittauﬂösung von ca. 10µm erreicht (Sennerby et al. 2001). Trotz der Möglichkeit
einer teilautomatischen Quantiﬁzierung der Knochenstruktur reduzierten Streuartefakte
an der Implantatgrenzﬂäche in diesen Untersuchungen deutlich die Auﬂösung des um-
gebenden Knochengewebes. Zusätzlich verhinderte der fehlende Vergleich zu histologi-
schen Schnittbildern die quantitative Auswertung der Osseointegration. Ein qualitativer
Vergleich zur Darstellung von Knochengewebe um Titanimplantate aus histologischen
Schnitten und µCT-Untersuchungen ergab überwiegend übereinstimmende äußere Kno-
chenstrukturen (Van Oosterwyck et al. 2000). Die Untersuchung der Osseointegration von
Dentalimplantaten mit unterschiedlichen mikrotomographischen Systemen (Pohang Light
Source SRµCT-System, Skyscan µCT-System, Dental X-Ray-System) resultierte in einer
hohen Detailtreue der Implantat/Knochen-Grenzﬂäche durch Verwendung von Synchro-
tronstrahlung (Jung et al. 2003). Statistische Vergleiche bei der Analyse der Osseointegra-
tion von Metallimplantaten in Verbindung mit mikrotomographischen und histologischen
Ergebnissen waren in der Literatur bisher nicht zu ﬁnden.
Kapitel 3
Zusammenführung von
Mikrocomputertomographie und
Histologie zur Analyse der
Osseointegration
3.1 Qualitativer Vergleich der Gewebeabbildung zwi-
schen Mikrofokus-Tomographie, Synchrotrontomo-
graphie und Histologie
3.1.1 Charakteristik der untersuchten Mikrocomputertomogra-
phen
Zur hochauﬂösenden dreidimensionalen Darstellung der Grenzﬂäche Titan/Knochen konn-
ten bezüglich der Darstellung der Osseointegration von Titanimplantaten neben dem
Mikrofokus-Computertomographen des Instituts für Werkstoﬀwissenschaft der TU Dres-
den (TUD) auch die Mikrofokus-Computertomographen der Bundesanstalt für Material-
forschung und -prüfung (BAM), der Eidgenössischen Materialprüf- und Forschungsanstalt
in Dübendorf, Schweiz (EMPA) sowie ein Mikrocomputertomograph des Hamburger Syn-
chrotronstrahlungslabors (HASYLAB) vergleichend genutzt werden. Die experimentellen
Parameter für die Untersuchungen im Absorptionskontrast resultieren aus den Erfah-
rungen der Betreiber bei der Untersuchung hochabsorbierender Materialien und sind in
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Tab. 3.1 zusammengefasst.
Tab. 3.1: Experimentelle Parameter für die µCT-Messungen.
HASYLAB BAM EMPA TUD
Röntgenquelle Synchrotron-
strahlung
µ-focus Röhre
(Fa. Feinfokus)
µ-focus Röhre
(Fa. Feinfokus)
µ-Fokus Röhre
(Fa. MediXtec)
Röntgenenergie = 60 keV ≤100 keV ≤142 keV ≤100 keV
Filter Monochromator 0,2 mm Cu 0,05 mm Ag -
Detektor Einkristall-
Fluoreszenz-
detektor
Fiberoptik
(GdOS)
Fiberglas-
szintillatorplatte
Fluoreszenz-
detektor
Vergrößerung 2,6x 6x 6x 15x
rekonstruierte
Voxelgröße
6,4 µm 9,7 µm 18 µm 20 µm
rekonstruierte
Bildgröße
1274 x 1274 921 x 921 1024 x 1024 512 x 512
Anzahl der Ra-
diogramme
720 720 600 360
Die Röntgenquelle der Mikrotomographieanlage des HASYLAB ist, wie bereits be-
schrieben, durch eine monoenergetische Abstimmbarkeit mit nahezu paralleler Ausbrei-
tung und hoher Photonendichte gekennzeichnet (Beckmann et al. 1997, Beckmann et al.
2000). Die Abstimmbarkeit der Röntgenenergie wird am HASYLABmit Hilfe eines Doppel-
Laue Monochromators bestehend aus einem gebogenen Si (111) Einkristall erreicht. Der
Detektor der Anlage besteht aus einem CdWO4-Einkristall-Fluoreszenzschirm, der über
ein optisches System mit einer 12-bit CCD-Kamera (KX2 by Apogee Instruments, Inc.
CCD-Typ: Kodak KAF-1600E CCD mit 1536 x 1024Pixel, CCD-Pixelgröße: 9µm) ver-
bunden ist. Die Rekonstruktion der Radiogramme erfolgte mit Hilfe eines geﬁlterten
Rückprojektionsalgorithmus (Kak & Slaney 2001). Der Detektor des BAM-Systems be-
steht aus einer gekühlten CCD-Kamera (Photometrix Series 200, CCD-Typ: TK1024AF2
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mit 1024 x 1024Pixel, CCD-Pixelgröße: 24µm) verbunden mit einem im Verhältnis 2:1
reduzierenden Faseroptikbündel, dessen Szintillator mit 25µm GdOS beschichtet ist. Die
Ausleserate der 16-bit CCD-Kamera beträgt 200 kHz. Der 0,2mm dicke Cu-Filter wur-
de zur Minderung des relativen Anteils an niederenergetischen Photonen genutzt und
diente somit der Filterung des Röntgenspektrums im Anbetracht der zu erwartenden
Strahlaufhärtung durch das stark absorbierende Titanimplantat. Die Detektoreinheit des
EMPA-Systems besteht aus einer 6,35mm dicken szintillierenden Frontplatte vom Typ
LKH6 (Collimated Holes Inc., USA) kombiniert mit einer 12 bit CCD-Kamera, MCD1200
(Spectrasource Instruments, Westlake Village, CA, USA mit 1024 x 1024Pixel). Durch
die Wahl der Beschleunigungsspannung von 142 keV konnte ein Ag-Filter mit einer Di-
cke von 0,05mm die niedrig-energetischen Photonen signiﬁkant reduzieren, ohne die Ge-
samtphotonendichte merklich zu beeinﬂussen. Zur Steigerung der Dichteauﬂösung wurde
ein 2-fach Binning der Kamerapixel angewandt. Das Mikrotomographie-System des In-
stituts für Werkstoﬀwissenschaft der TU Dresden beinhaltet einen Röhrenbildverstärker
(Thomson TH9430, Thales Electron Devices, Vélizy Cedex, France) verbunden mit einer
gekühlten 12 bit CCD-Kamera (Photometrix CH350, CCD-Typ: Kodak KAF1400 mit
1024 x 1024Pixel, CCD-Pixelgröße: 6,8µm). Um Intensitätsverluste zu vermeiden, wur-
den die Proben auf Grund des relativ großen Abstandes zwischen Röhre und Detektor bei
diesem System ohne Vorﬁlter untersucht. Die Tomogramme der Mikrofokus-Systeme wur-
den mit Hilfe eines Feldkamp Rückprojektionsalgorithmus erstellt (Feldkamp et al. 1984).
3.1.2 Titanoberﬂächenzustände für die mikrotomographischen Un-
tersuchungen
Als Probenmaterial standen Explantate aus einem Tierversuch am Hund (BMBF Projekt,
Aktenzeichen: BEO0311384) zur Verfügung. Dabei handelte es sich um biofunktionali-
sierte quaderförmige TiAl6V4 Probekörper, die durch Implantation in passgenaue zylin-
drische Bohrungen im Hundeunterkiefer, nach ein- bzw. dreimonatiger Liegezeit zusam-
men mit Umgebungsgewebe entnommen und für eine folgende histologische Auswertung
eingebettet wurden. Die untersuchten Oberﬂächenzustände und deren Probenzuordnung
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enthält Tab. 3.2.
Tab. 3.2: Oberﬂächenmodiﬁkation der Ti-Implantate.
Probenbezeichnung Beschichtungstyp
Probe 25 Luftpassivschicht
Probe 26 Luftpassivschicht mit anodischer Oxidschicht
Probe 27 Luftpassivschicht mit adsorbiertem Kollagen
Probe 28 Luftpassivschicht mit anodischer Oxidschicht
(aber Kollagen partiell in Oxidschicht integriert)
Probe 29 Kollagen I partiell in Oxidschicht integriert und
RGD
Probe 30 Probe 26 + Kollagen I partiell in Oxidschicht in-
tegriert und HAP (mineralisiert)
Probe 31 Probe 26 + HAP partiell in Oxidschicht integriert
(BONEMASTER)
Die TiAl6V4 Implantate mit einem Diagonalabstand von 4,6mm und einer Länge
von 13,0mm wurden vor der Implantation poliert und mit den folgenden Methoden mo-
diﬁziert: anodische Oxidation (Scharnweber et al. 2002), Kollagen partiell in der Oxid-
schicht integriert (Scharnweber et al. 2004), Immobilisierung von RGD-Peptiden (Rössler
et al. 2001), Beschichtung mit Hydroxylapatit (Rössler et al. 2003), Beschichtung mit
mineralisiertem Kollagen (Dard et al. 2000). Für die µCT-Untersuchungen wurden ein-
gebettete Implantat/Gewebe-Proben mit einer Liegezeit von einem Monat zu Zylindern
mit einem Durchmesser von 7mm präpariert.
3.1.3 Histologische Darstellung des Knochengewebes
Die histologischen Präparationen wurden von H. Schliephake an Proben aus den mikro-
tomographischen Messungen durchgeführt. Zur Durchlichtmikroskopie wurden die Pro-
ben in 30-70µm dünne Schnitte quer zur Implantatlängsachse mit einem Schnittab-
stand von 1mm geteilt. Das Anfärben des mineralisierten Knochens in den histologi-
schen Schnitten erfolgte durch eine van Kossa-Färbung (Abb. 3.1A) bzw. eine Alizarin-
Methylenblaufärbung (Abb. 3.1B).
Um das gesamte Gewebe in der Implantatumgebung darzustellen, wurde von jedem
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Abb. 3.1: Lichtmikroskopische Aufnahme eines histologischen Dünnschnitts der Pro-
ben 26 und 29 mit A) van Kossa-Färbung und B) Alizarin-Methylenblaufärbung des mi-
neralisierten Knochens.
Schnitt eine lichtmikroskopische Farbaufnahme mit einer digitalen Bildauﬂösung von
900 x 600 Pixel (Pixelgröße: 12,6µm) bereitgestellt.
3.2 Entwicklung einheitlicher Methoden zur Auswer-
tung der Knochenneubildung
Untersuchungsschwerpunkte für die Beschreibung der Osseointegration aus mikrotomogra-
phischen und histologischen Daten ist die räumliche bzw. ﬂächige Analyse von Absorptions-
bzw. Farbinformationen des neugebildeten Gewebes. Dazu zählt der Anteil von neugebil-
detem Knochen a) an der Implantatoberﬂäche, b) als Funktion des Abstandes von der
Implantatoberﬂäche und c) im Defektvolumen bzw. im Defektbereich.
Zur Segmentierung der knöchernen Strukturen in den rekonstruierten Computertomo-
grammen wurde dazu die Häuﬁgkeitsverteilung von Absorptionswerten untersucht und
den jeweiligen Probenbestandteilen zugeordnet. Die als Grauwertverteilung repräsentier-
ten Absorptionswerte der Komponenten in den Volumendaten wurden durch interaktive
Schwellwertbestimmung (engl.: threshold) mit Hilfe von Bildanalyseprogrammen (ImageJ,
National Institutes of Health, USA; VGStudioMax 1.2, Volume Graphics GmbH, Heidelberg)
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voneinander abgegrenzt. Die Schwellwertbestimmung erfolgte hierbei durch den struktu-
rellen Vergleich mit gefärbtem Knochengewebe aus histologischen Bildern. Vorhandenes
Bildrauschen wurde in den Tomogrammen mit einem Bildﬁlter (ImageJ, noise/despeckle)
unter Beibehaltung der äußeren knöchernen Struktur reduziert. Da die Tomogramme
durch Komponenten mit sich überschneidender Häuﬁgkeitsverteilung (mineralisierter Kno-
chen, Einbettmaterial) gekennzeichnet sind, war die eindeutige Bestimmung der Schwell-
werte unsicher. Die Grauwertverteilungen der Tomogramme aus Synchrotronstrahlungs-
quellen weisen exakt einen gaußförmigen Kurvenverlauf auf (Müller et al. 2002) und ver-
einfachen dadurch die Auswahl geeigneter Schwellwerte. Die Tomogramme aus Röntgen-
röhrenanlagen dagegen weisen eher Grauwertverteilungen auf, die durch Abweichungen
von der Gaußform gekennzeichnet sind. Um das Phänomen zu beschreiben, wurden die
Teile des Histogramms, welche dem Einbettmaterial bzw. dem mineralisierten Knochen
zugeordnet wurden auf Nullpunktsdurchläufe analysiert. Diese als Fitting bezeichnete
Technik wurde unter Nutzung des Levenberg-Marquardt Algorithmus (in proFit 5.5.3,
Quantumsoft, Zürich, Schweiz) umgesetzt. Nach der Bestimmung der Grenzwerte für die
Zuordnung einzelnen Probenkomponenten zu den Absorptionskurven erfolgten Überlegun-
gen zur analytischen Beschreibung der knöchernen Neubildung im Probenvolumen. Für
die Analyse der Osseointegration genügte dabei die alleinige Betrachtung der Knochen-
absorptionswerte. Durch Binarisierung der Volumendaten wurden dabei jedem Punkt im
Raum (Voxel, V) in den ermittelten Absorptionsgrenzen für mineralisierten Knochen, ein
konstanter Wert (Vx,y,z = 1) zugeordnet. Mit Hilfe von Symmetrien entlang der Implantat-
längsachse als auch für den zu markierenden zylindrischen Defektraum wurden vereinfach-
te Methoden zur Analyse der Osseointegration der quaderförmigen Implantate gefunden.
Als eine zweckmäßige Vorgehensweise hat sich dazu die Ausrichtung der Quaderlängsachse
vertikal zum tomographischen Volumendatensatz herausgestellt (Abb. 3.2A). Die digitale
Rotation der Achse erfolgte mit einem ImageJ-Plugin (TransformJ v2.1, Copyright c© von
Erik Meijering, Rotterdam, Niederlande), wobei die jeweiligen Rotationswinkel durch Po-
sitionsvergleich des Implantatzentrums am oberen und unteren Ende des Datenvolumens
errechnet wurden. Als räumlichen Untersuchungsbereich (engl.: volume of interest, VOI)
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in welchem die Knochenneubildung erwartet wird, wurde der zylindrische Defektraum ge-
wählt. Auf Grund der natürlichen Variabilität des ortsständigen Knochengewebes außer-
halb des VOI wurde ein Referenzvolumen mit der 1,5-fachen Breite des VOI-Durchmessers
zur Bestimmung des jeweiligen Referenzknochenanteils festgelegt (Abb. 3.2B). Eine Dar-
stellung der Wahrscheinlichkeitsverteilung für die Knochenneubildung in Implantatnä-
he konnte anschließend durch Integration der binären Volumendaten (Kx,y) entlang der
ausgerichteten Implantatlängsachse erfolgen. Diese Prozedur wurde mit Hilfe der ImageJ-
plugins z-project realisiert (Abb. 3.2C). Als Ergebnis dieser Prozedur entsteht durch Di-
vision der Schnittsummenwerte mit der Anzahl der Ebenen eine Bildmatrix (BildK) mit
realen Wahrscheinlichkeitswerten (Kx,y = 0, 00...1, 00). Diese Darstellung repräsentiert,
reduziert auf eine Ebene entlang der quaderförmigen Implantatlängsachse, den gesamten
3D-Datensatz. Das zylindrische VOI wird dabei zu einer kreisförmigen Untersuchungsﬂä-
che (engl.: region of interest, ROI). Zur interaktiven Analyse der Werte für neugebildeten
Knochen ausgehend von der Implantatoberﬂäche muss die Grenzlinie zwischen Implantat-
und Knochenwerten in der Projektion möglichst genau markiert werden. Dazu wurde eine
Bildkopie erzeugt, welche ausschließlich Titanabsorptionswerte enthält (BildI). Die Pixel-
werte für den Implantatquerschnitt wurden mit Ix,y = 1 und die Werte der Umgebung
mit Ux,y = 0 festgelegt. Vergrößert man den Implantatquerschnitt allseitig um ein Pixel
mit Hilfe einer sogenannten Dilatationsprozedur (ImageJ, dilate[1]) und dividiert das Er-
gebnisbild (BildD) wieder durch die Pixelwerte von BildI, so wird ein Bild (BildL) mit
einer Linienmaske (Lx,y = 1) erzeugt. Diese Linie widerspiegelt die Grenzlinie zwischen
Titanoberﬂäche und Umgebung (Gl. 3.1).
Lx,y =
Dilatation(Ix,y)
Ix,y
(3.1)
Die Bestimmung der Knochenbelegung an der Titanoberﬂäche kann durch Bildmulti-
plikation von BildL, das die Linienmaske repräsentiert und BildK, welches die Knochenhäu-
ﬁgkeitswerte entlang der Implantatlängsachse enthält, erfolgen. Das resultierende BildO ist
durch eine geschlossene Linie (Ox,y) mit integralen Werten für die absolute Knochenneu-
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bildung an der Implantatoberﬂäche gekennzeichnet. Zur Bestimmung des relativen Kno-
chenanteils (KOrel) an der Implantatoberﬂäche (Gl. 3.2) wurden alle Pixelwerte von BildO
summiert und durch die die Anzahl der Pixel für Lx,y dividiert. Die Anzahl der Pixel für
L mit Lx,y =1 lässt sich durch die Pixelsumme von BildL bestimmen.
KOrel =
Σ(Ox,y)
Σ(Lx,y)
∗ 100% (3.2)
Eine weitere Aufgabe bestand in der Analyse der Knochenneubildung in Abhängig-
keit vom Implantatabstand. Als Ausgangspunkt diente dafür das bereits ermittelte BildI,
welches die Projektion des Implantatquerschnitts widerspiegelt. Mit Hilfe von (Gl. 3.1)
wurden dazu neben der Linienmaske für die Oberﬂäche, durch aufeinanderfolgende Dila-
tationsschritte weitere Masken mit zunehmendem Umfang erstellt und der jeweilige Kno-
chenanteil nach (Gl. 3.2) ermittelt. Jeder Dilatationsschritt entspricht einer wiederholten
Grenzﬂächenentfernung von einem Pixel, welche festgelegt durch die jeweilige Bildauﬂö-
sung in metrische Einheiten umgewandelt wurde (Abb. 3.2D). Auch zur Bestimmung des
relativen Anteils von neugebildetem Knochen innerhalb des VOI mit VOIx,y = 1 lassen
sich die Projektionsdaten verwenden. Hierbei ergibt die Summe aller Pixelwerte Kx,y von
BildK dividiert durch die maximal ausfüllbare Projektionsﬂäche (Pmax) mit:
Pmax = Σ(VOI− BildI) (3.3)
den relativen Knochenvolumenanteil KVrel mit:
KVrel =
Σ(Kx,y)
Pmax
∗ 100% (3.4)
Dieselben Prozeduren werden abschließend innerhalb des festgelegten Referenzvolu-
mens (vergl. Abb. 3.2B) durchgeführt und die ermittelten prozentualen Knochenanteile
außerhalb des ROI als Referenzwerte für die Bestimmung des neugebildeten Knochens
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herangezogen. Vorteil der Projektionsmethode ist neben einer eﬀektiven Auswertung die
anschauliche Darstellung der Knochenneubildung entlang der Implantatachse durch Zu-
ordnung gleicher Werte fürKx,y zu deﬁnierten Farbcodierungen. Nachteil dieser Technik ist
hinsichtlich einer statistischen Wertung der Ergebnisse das Fehlen der Varianzinformatio-
nen der Mittelwerte entlang der Quaderlängsachse. Vertiefende Untersuchungen erfolgten
dazu mit Hilfe eines geänderten Implantatmodells in Kapitel 4.
Um zwischen mikrotomographischen Daten und histologischen Schnittbildern eine ein-
heitliche Vergleichsbasis bei der Analyse der Knochenneubildung zu garantieren, wurden
die entwickelten Analyseprozeduren ebenfalls an digitalisierten lichtmikroskopischen Farb-
aufnahmen angewandt. Nach der Auswahl und Binarisierung von Knochenstruktur und
Implantat wurde, analog zur tomographischen Auswertung, der relative Knochenanteil der
Oberﬂäche KOrel sowie der relative Volumenanteil KVrel für die histologischen Schnittbil-
der eines Zustandes bestimmt.
3.3 Ergebnisse der mikrotomographischen und histolo-
gischen Auswertung
3.3.1 Auswahl des mineralischen Gewebes aus Absorptionshisto-
grammen und lichtmikroskopischen Aufnahmen
Die Auswertung der Röntgenabsorptionshistogramme der Probendaten zeigte zwischen
den genutzten µCT-Systemen eine unterschiedliche Überlagerung der Absorptionswert-
verteilungen für Knochengewebe und Einbettmaterial (Abb. 3.3). Um die unteren Schwell-
werte für die Binarisierung der Knochengewebewerte wählen zu können, wurden mit Hil-
fe der beschriebenen Gauß-Fitting-Prozedur getrennte Verteilungskurven für Knochen-
und Einbettmaterialwerte erzeugt. Der Schnittpunkt beider Kurven wurde anschließend
als unterer Schwellwert festgelegt (Abb. 3.3A). Nach der Binarisierung der Knochenab-
sorptionswerte sind deutliche Unterschiede bei der Darstellung des Knochengewebes zwi-
schen verwendeten Computertomographen zu erkennen (Abb. 3.3B). Die Nutzung der
Mikrofokus-Computertomographen (TUD, BAM, EMPA) zur Untersuchung der Osseoin-
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Abb. 3.2: A) Die Probengeometrie ist durch die 3D-Repräsentation des Implantats
(schwarz) mit umgebendem knöchernem Gewebe (orange) dargestellt. B) binarisierte
Knochenwerte mit ROI (hellblau) um das Implantat (schwarz) und Referenzbereich für
ortsständigen Knochen (grün). C) schematische Darstellung der Integration von Kno-
chenabsorptionswerten entlang der Implantatlängsachse im µCT-Volumen. D) Selektion
der Implantatoberﬂäche (blau) und Dilatation des Untersuchungsumfangs bis zur äußeren
Grenze des ROI (blau-gestrichelt). Der Bereich außerhalb des ROI wurde nicht betrachtet.
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tegration von TiAl4V6 weisen erhebliche Darstellungsartefakte sowohl an der Phasengren-
ze als auch in der Nähe der Implantatecken auf. Gründe für die starken Artefakte inner-
halb des Analysebereichs sind die unzureichende Trennbarkeit der Absorptionswerte von
mineralisiertem Knochen und Einbettmaterial und der große Einﬂuss der Röntgenstrahl-
härtung durch das metallische Implantat auf die Rekonstruktionsergebnisse. Die Selektion
des Knochengewebes in den Tomogrammen unter Verwendung von Synchrotronstrahlung
zeigte in den interessierenden Bereichen deutlich weniger Artefakte. Diese konnten mit
einem Bildﬁlter (ImageJ, noise-despeckle) fast vollständig entfernt werden (Abb. 3.3B,
oben).
Die räumliche Visualisierung der Absorptionswerte für mineralisierten Knochen und
TiAl4V6 mit Hilfe der Rendering-Software VGStudioMax 1.2 aus mikrotomographischen
Messungen mit Synchrotronstrahlung widerspiegelt hierbei die sehr gute Abbildung der
Knochenmorphologie bis an die unmittelbare Implantatoberﬂäche (Abb. 3.4).
In Abb. 3.5 zeigt der direkte Vergleich einer histologischen Aufnahme der Probe 26 die
hervorragende strukturelle Übereinstimmung des selektierten mineralisierten Knochens
aus der Synchrotrontomographie mit der lichtmikroskopischen histologischen Darstellung
des Knochengewebes. Gleichzeitig werden auch die Schwierigkeiten für eine analytische
Auswertung der histologischen Aufnahmen sichtbar. So sind einzelne Teile des knöcher-
nen Gewebes durch den Schnittvorgang von der Oberﬂäche getrennt, welche im tomogra-
phischen Schnittbild noch direkten Kontakt zur Oberﬂäche aufwiesen. Artefakte bei der
Anfärbung des Hartgewebes mit der van Kossa-Färbung führten zu Problemen bei der Se-
lektion des strukturierten Knochengewebes durch gleichartige Farbkontraste von diﬀusem
ﬁbrösem Gewebe (Abb. 3.1A). Deutlich günstigere Ausgangsbedingungen für eine inter-
aktive Auswahl des Knochengewebes wurden durch die Alizarin-Methylenblaufärbung er-
reicht (Abb. 3.1B). Hierbei konnte der strukturierte mineralisierte Knochen farblich deut-
licher herausgestellt werden. Nach der Binarisierung der Absorptionswerte für TiAl4V6
und Knochengewebe konnten die Analysemethoden übereinstimmend mit der tomogra-
phischen Analyse durchgeführt werden.
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Abb. 3.3: A) Histogramme der Röntgenabsorption an verschiedenen µCT-Systemen.
Zur Auswahl der Schwellwerte zur Eingrenzung der knöchernen Matrix wurde mit Hilfe
der Fitting-Kurve der Schnittpunkt zwischen der resultierenden Hartgewebe- und Ein-
bettmaterialkurve gewählt. B) Darstellung von repräsentativen Schnitten durch das µCT
Volumen unter Nutzung der zugeordneten Werte für mineralisierten Knochen und Titan.
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Abb. 3.4: 3D-Darstellung der binarisierten Information von 477 SRµCT-Schnitten für
Titan und mineralisiertes Knochengewebe der Probe 29.
2 mm
 A) B)
Abb. 3.5: Der Vergleich einer lichtmikroskopischen histologischen Abbildung (A) des
Knochengewebes in Implantatumgebung mit einem virtuellen SRµCT-Schnitt aus Ab-
sorptionsdaten (B) zeigt die sehr gute morphologische Übereinstimmung beider Informa-
tionen.
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3.3.2 Vergleichende Analyse der Neubildung mineralischen Ge-
webes mit der Mikrocomputertomographie und der Histo-
logie
Basierend auf den beschriebenen Auswerteprozeduren ist in Abb. 3.6 der relative An-
teil des neugebildeten mineralisierten Gewebes nach einem Monat Einheilzeit innerhalb
der zylindrischen Unterkieferbohrung dargestellt. Ausgewertet wurden zu diesem Zweck
477 virtuelle Schnitte aus 3 unterschiedlichen tomographischen Messungen (HASYLAB,
BAM, TUD) und 5mikroskopische Aufnahmen histologischer Dünnschnitte entlang der
Implantatachse von Probe 29. Der Vergleich zwischen SRµCT-Analyse und histologischer
Auswertung führt zwischen den ermittelten Werten für die Osseointegration der Titanim-
plantate zu keinen signiﬁkanten Unterschieden. Dieses Ergebnis widerspiegelt die sehr gu-
te morphologische Übereinstimmung beider Abbildungsmethoden. Die Mittelwerte für die
Knochenneubildung im ROI liegen für die Histologieauswertung bei 15,5 (±4,5)%, bei der
Auswertung der SRµCT-Daten mit geringerer Standardabweichung bei 14,6 (±2,7)%. Die
dargestellten starken Artefakte nach der Selektion des mineralisierten Knochens aus To-
mogrammen von Mikrofokus-Computertomographen (Abb. 3.3B) führen zu einer Überin-
terpretation des neugebildeten Knochenanteils innerhalb des ROI, welcher bei 20,1 (±7,8)%
für die BAM und bei 32,0 (±5,8)% für die TUD liegt.
Für die detaillierte Gegenüberstellung von SRµCT und Histologie wurden an einer
Probe die Werte für Knochenneubildung entlang der Implantatlängsachse aus tomogra-
phischen Volumendaten mit örtlich identischen histologischen Schnitten verglichen. Die
Analyse der mittleren Anteile für neugebildetes mineralisches Gewebe entlang der Im-
plantatlängsachse macht anhand der tomographischen Daten starke lokale Schwankungen
sichtbar Abb. 3.7. Die Auswertung der mittleren Knochenanteile von fünf histologischen
Schnitten an übereinstimmenden Positionen (Abb. 3.7:rote Punkte) mit den tomogra-
phischen Daten folgen tendenziell dem Kurvenverlauf. Starke Schwankungen sind auf
die bereits erwähnten Schwierigkeiten bei der Auswahl des Knochens aus histologischen
Dünnschnitten zurückzuführen. Der Vergleich der Mittelwerte zeigt eine überraschend gu-
te Übereinstimmung der ausgewählten Knochenanteile. Durch die lückenlose Darstellung
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Abb. 3.6: Darstellung des relativen Knochenanteils im Analysebereich nach einem Monat
Einheilzeit aus tomographischen Messungen bzw. aus 5 histologischen Schnitten der Probe
29.
von tomographischen Informationen ist daher eine statistisch abgesicherte Aussage zur
Knochenneubildung zu erwarten.
Auf Grund der vergleichbaren Qualität der Knochendarstellung zwischen SRµCT und
Histologie wurden im Folgenden ausschließlich die Tomogramme der Synchrotronstrah-
lungsquelle ausgewertet. Für diese Untersuchungen wurde an den SRµCT-Daten nicht die
Projektionstechnik angewandt, sondern jeder binarisierte Schnitt unabhängig voneinander
betrachtet. Vergleicht man den Anteil des neugebildeten Knochens für die untersuchten
Implantatbeschichtungen, so wurden mit beiden Methoden tendenziell ähnliche Ergebnis-
se herausgestellt (Abb. 3.8). Die geringe Anzahl histologischer Schnitte und die schlechte
farbliche Hervorhebung des Knochengewebes bei Nutzung der van Kossa-Färbung für die
Proben 25-26 sowie 30-32 führen bei der Auswertung der Knochenneubildung teilweise zu
starken Unterschieden zwischen Histologie und SRµCT (Abb. 3.8).
Zur analytischen Beschreibung des Zusammenhangs von Knochenneubildung in Bezug
auf den Abstand von der Implantatoberﬂäche wurde für die räumlichen Daten der Mikro-
computertomographie auf die beschriebene Projektionstechnik zurückgegriﬀen. Das Pro-
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Abb. 3.7: Änderung des Knochenanteils entlang der Implantatlängsachse. Die roten
Punkte repräsentieren die Auswertung der Histologie.
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Abb. 3.8: Analyse der Knochenneubildung nach einemMonat Einheilzeit für unterschied-
liche Implantatmodiﬁkationen im ausgewählten Untersuchungsvolumen aus tomographi-
schen Messungen mit Synchrotronstrahlung und aus histologischen Schnittbildern.
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jektionsbild von binarisierten Informationen des Hartgewebes für Probe 29 ist in Abb. 3.9A
dargestellt. Die Darstellung des integralen Anteils für die Neubildung von mineralisiertem
Gewebe erfolgte hierbei durch Zuordnung der Zahlenwerte zu unterschiedlichen Farben.
Der ermittelte Knochenanteil als Funktion der Entfernung von der Implantatoberﬂäche
für die Ergebnisse aus SRµCT, µCT und Histologie wird in Abb. 3.9B gezeigt.
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Abb. 3.9: A) Örtliche Verteilung der Knochenneubildung entlang der Implantatlängs-
achse durch Projektion binarisierter Absorptionswerte für mineralisierten Knochen der
Probe 29 nach einemMonat Einheilzeit. B) Analyse der Daten für mineralisierten Knochen
in Abhängigkeit von der Entfernung zur Implantatoberﬂäche für SRµCT, TUD, BAM und
Histologie.
Die Verwendung von Röntgenstrahlung aus Mikrofokus-Röntgenröhren führt wegen
der Änderung des Strahlungsspektrums durch das stark absorbierende Titan zu starken
Artefakten und liefert erst ab einem Abstand vom 200µm verlässliche Absorptionswerte
für mineralisierten Knochen. Direkt an der Implantatoberﬂäche unterschieden sich die
Werte von SRµCT und Histologie nur um ca. 15%, was mit dem Partialvolumeneﬀekt
erklärbar ist (Chesler et al. 1977) und in Kapitel 5 nochmals näher untersucht wird. Das
Ansteigen des ermittelten Anteils der mineralischen Knochenphase zwischen 250µm und
500µm von der Implantatoberﬂäche in den histologischen Bildern wurde bei der SRµCT-
Auswertung nicht gefunden und ist vorrangig auf die bereits beschriebenen Probleme bei
der Auswahl des mineralischen Gewebes sowie die limitierte Anzahl der histologischen
Schnitte zurückzuführen.
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3.4 Schlussfolgerungen aus dem qualitativen Vergleich
der Ergebnisse aus Mikrocomputertomographie und
Histologie
Die Untersuchungen zur Rekonstruktion und die Quantiﬁzierung der Knochenstruktur
um Titanimplantate mit Hilfe der Mikrocomputertomographie zeigten für unterschiedli-
che Röntgenstrahlungsquellen (Röntgenröhren und Synchrotronstrahlung) erhebliche Un-
terschiede (Abb. 3.3). Nur die SRµCT zeigt eine angemessene Übereinstimmung der Kno-
chenmorphologie mit den histologischen Aufnahmen. Ein Hauptproblem bei der Untersu-
chung von stark absorbierenden Materialien mit der Mikrofokus-CT ist die Änderung des
Energiespektrums während der Absorption. Diese Strahlaufhärtung führt nach der Re-
konstruktion der Daten an der metallischen Implantatoberﬂäche zu starken Darstellungs-
artefakten für das Knochengewebe (Abb. 3.9B). Zusätzlich stören fächerförmige Artefakte
an den Kanten der quaderförmigen Implantate, verursacht durch den Rekonstruktions-
algorithmus, die Darstellung des Knochengewebes. Metallische Vorﬁlter mit einer Dicke
von 0,05 - 0,2mm absorbieren vorzugsweise den niedrigenergetischen Teil des Röntgen-
spektrums und können dadurch die Strahlaufhärtung verringern. Dies ist auch ein Grund,
warum das BAM-System andere Resultate als das TUD-System lieferte (Abb. 3.6). Insbe-
sondere an der Titan/Knochen-Grenzﬂäche ist dieser Eﬀekt vorherrschend. Ein für die er-
reichbare Detailauﬂösung der Absorptionsbilder entscheidender Nachteil der Vorﬁlterung
des Röntgenspektrums ist die Verringerung des Gesamtphotonenﬂusses durch Absorpti-
onsverluste. Da der Leuchtbedarf bei immer kleineren Detektoreinheiten (CCD-Elemente)
pro Flächeneinheit proportional zunimmt, ist ein hoher Photonenﬂuss (stärkere Bünde-
lung) notwendig. Der Fluss und die digitale Auﬂösung sind zueinander proportional und
begrenzen die Anwendung von Vorﬁltern zum Erreichen einer hohen Abbildungsauﬂö-
sung der Phasengrenze Titan/Knochen. Synchrotronstrahlungsquellen erzeugen parallele
Röntgenstrahlen mit hoher Intensität. Obgleich der doppelte Kristallmonochromator den
Photonenﬂuss drastisch verringert, ist der Fluss mit Gesamtspektren der Röntgenröhren
vergleichbar. Zusätzlich erlaubt die parallele Strahlgeometrie eine schnittweise Rekon-
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struktion der Tomogramme. Auf Grund der Gaußform der Histogramme war es verhält-
nismäßig einfach, die Schwellwerte für die Separation der unterschiedlichen Verteilungen
für mineralisierten Knochen und Einbettmaterial auszuwählen, auch wenn sich die Peaks
massiv überlagern. Die Tomogramme der Mikrofokus-CT lieferten jedoch Histogramme,
die mehr oder weniger von dieser Gaußform abweichen. Hinsichtlich der automatischen
Segmentierung von Knochengewebe erweist es sich als vorteilhaft, das in der klassischen
Histologie verbreitete Einbettmaterial (PMMA) durch eines mit knochenverschiedenem
Absorptionskoeﬃzienten auszutauschen bzw. die Proben ohne Einbettmaterial mikroto-
mographisch zu untersuchen. Die zuverlässige Auswahl des knöchernen Gewebes in den
histologischen Bildern war nur bei der Alizarin-Methylenblaufärbung möglich. Teilweise
war dabei eine manuelle Auswahl des Knochens an der Implantatoberﬂäche notwendig.
Während der histologischen Präparation kommt es oft zum Herausreißen von Titanteil-
chen, welche im Hartgewebe oder Einbettmaterial stecken bleiben und von der Analyse
ausgeschlossen werden müssen. Auf Grund der unterschiedlichen Härte von Gewebe und
Titan kam es ebenfalls zu Gewebeablösungen an der Implantatoberﬂäche. In diesem Fall
ist die genaue Analyse des Knochenkontakts erheblich von der Erfahrung des Bearbeiters
abhängig. Als nachteilig für die histologische Schnittpräparation erwies sich der vergleich-
bar geringe äußere Umfang der Proben, welcher als Voraussetzung für eine hohe Ortsauf-
lösung bei der Mikrocomputertomographie notwendig war. Da dadurch Knochenmaterial
teilweise nur wenige Millimeter das Implantat umschließt, kann ohne Neueinbettung die
geringe Gesamtsteiﬁgkeit der Probe zu einer Verschiebung von Gewebebestandteilen füh-
ren.
Mit Hilfe virtueller SRµCT-Schnitte konnten deutliche Unterschiede vom Ausmaß der
Neubildung knöchernen Gewebes entlang der Implantatachse aufgedeckt werden (Abb. 3.7).
Die entsprechenden histologischen Auswertungen mit Hilfe weniger Einzelschnitte zeigen
eine gute Übereinstimmung mit diesen Werten. Die Mittelwerte sind für die Histologie
jedoch sehr stark von den zufällig gewählten Schnittpositionen abhängig und repräsentie-
ren nur ca. 5% des Probenvolumens. Zur Verdeutlichung dieses Problems genügt es anzu-
nehmen, dass zufällig nur in Breichen mit wenig Knochenneubildung geschnitten wurde
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(siehe Abb. 3.7). Hiernach würde sich ein deutlich geringerer Mittelwert im Vergleich
zur tomographischen Auswertung ergeben. Das Potential für eine Knochenneubildung
durch die jeweilige Implantatbeschichtung würde dann nur unzureichend herausgestellt.
Die Ergebnisse der SRµCT-Datenauswertung erlaubt auf Grund der hohen Anzahl von
Teilinformationen ergänzend zu den biologischen Informationen aus histologischen Bildern
eine diﬀerenzierte Aussage über Unterschiede bei der Knochenneubildung. Obgleich die
Mikrocomputertomographie eine ausgezeichnete zerstörungsfreie Technik zur räumlichen
Darstellung von Materialdichteunterschieden ist, beinhaltet sie einige Begrenzungen. Auf
den Szintillatorkristallen entstehen Defekte, die sich im Laufe der Experimente verstärken
und zu hellen oder dunklen Punkten in den Projektionen führen. Diese Bildstörungen füh-
ren bei der Rekonstruktion der Durchstrahlungsbilder zu Ringartefakten mit Grauwerten,
die dem zu untersuchenden Material entsprechen. Es existieren bereits einige Programme
zur Beseitigung der Ringartefakte vor und nach der Rekonstruktion (Tang et al. 2001), die-
se beeinﬂussen jedoch oft die quantitative Datenauswertung negativ. Eine zweite wichtige
Einschränkung ist die räumliche Auﬂösung des Detektors, einschließlich der limitierten
Pixelgröße. Strukturen mit der Größe einer Pixellänge oder kleiner können durch den
Partialvolumeneﬀekt (PVE) nicht direkt ermittelt werden (Chesler et al. 1977). Der PVE
kann ebenfalls zu einer Verschiebung und Veränderung von Absorptionswertverteilungen
in den Tomogrammen führen und beeinﬂusst die Auswahl einzelner Komponenten. Ein
drittes Problem bei der Röntgenuntersuchung von stark absorbierenden Materialen ist de-
ren energieabhängige Absorption. Bei der Verwendung von Röntgenröhren führt diese zu
einer Veränderung des Röntgenspektrums während der Durchstrahlung in Richtung hö-
herer Energieanteile. Nach der Rekonstruktion der Durchstrahlungsbilder werden deshalb
überhöhte Dichten in den Randbereichen berechnet (Randaufhärtung). Es ist deshalb für
die mikrotomographischen Untersuchungen von Titan/Hartgewebeproben günstiger, mo-
noenergetische Röntgenquellen zu verwenden. Das hier benutzte Tiermodell verursachte
zudem einige Schwierigkeiten bei der Unterscheidung zwischen neugebildetem und bereits
bestehendem Hartgewebe am äußeren Rand des Untersuchungsvolumens.
Kapitel 4
Analyse der Osseointegration von
biofunktionalisierten
TiAl6V4-Implantaten im Ziegenmodell
4.1 Mikrotomographische und histologische Analyse der
Knochenneubildung am Beispiel eines Ziegenmo-
dells
4.1.1 Implantatcharakteristik und Tiermodell
Schlussfolgernd aus den Untersuchungen zur Knochenneubildung an quaderförmigen Im-
plantaten wurde ein Implantat/Defekt-Modell entwickelt, welches die Charakterisierung
des neugebildeten Knochens noch deutlicher zulässt. Dazu wurden zylindrische Dental-
implantate mit einem Durchmesser von 4mm und einer Länge von 12mm verwendet
und zusätzlich zwei Kavitäten mit einer Tiefe von 0,7mm und einer Breite von 2,5mm
eingebracht (Abb. 4.1).
Zur Herausstellung von Unterschieden bei der knöchernen Einheilung der Implantate
wurden folgende Oberﬂächenzustände erzeugt: a) sandgestrahlt, b) beschichtet mit ﬁbril-
lärem Kollagen Typ I (Kollagen I, Koll1) aus Rinderhaut (Fluka, Deisenhofen, Deutsch-
land), c) beschichtet mit ﬁbrillärem Kollagen Typ III (Kollagen III, Koll3) aus menschli-
chem Plazentagewebe (Fa. Sigma) und d) elektrochemisch gestützte Immobilsierung ei-
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Abb. 4.1: Schematische Darstellung der im Ziegenmodell verwendeten TiAl6V4-
Implantate. Die Kavitäten (A und B) des zylindrischen Implantats wurden als deﬁniertes
Volumen für die Analyse der Unterschiede bei der Knochenneubildung in Abhängigkeit
der Oberﬂächenmodiﬁkation und Einheilzeit genutzt.
ner zyklischen RGD-Sequenz (RGD) (Kantlehner 2000). Zur Vorbehandlung wurden alle
Implantate mit Aluminiumoxid (mittlerer Partikeldurchmesser= 250µm) sandgestrahlt,
danach mit einer Lösung aus 1%Triton X-100, Azeton sowie 96%Äthanol gereinigt, mit
destilliertem Wasser gespült und abschließend luftgetrocknet. Kollagen I und III wurden
über Nacht bei 4 ◦C mit 4mg/ml in 10mM Azetonsäurelösung gelöst. Die Kollagenlösung
wurde anschließend auf Eis mit gleichem Volumen wie der zweifach konzentrierte Fibril-
logenesepuﬀer (60mM Natriumphosphat, 270mM NaCl, pH 7,0) gemischt. Die Fibrilloge-
nese wurde anschließend über Nacht bei 37 ◦C durchgeführt. Das resultierende Gel wurde
homogenisiert und die Fibrillen durch Zentrifugieren für 15min mit einer Beschleunigung
von 5000× g gesammelt, anschließend mit Fibrillogenesepuﬀer zu Arbeitskonzentration
verdünnt, erneut zentrifugiert und mit Fibrillogenesepuﬀer zu einer Konzentration von
4mg/ml Kollagen gelöst. Die Beschichtung erfolgte durch Eintauchen der präparierten
Implantate für 5min in die hergestellte Lösung bei 25 ◦C und nachfolgende Lufttrocknung.
Dieser Vorgang wurde zweimal durchgeführt. Danach erfolgte eine Reinigung in destillier-
tem Wasser und eine Sterilisation in Äthylenoxid bei 42 ◦C für 12 Stunden (Bierbaum,
Hempel, Geissler, Hanke, Scharnweber, Wenzel & Worch 2003). Die Immobilisierung des
Adhäsionspeptids auf der Implantatoberﬂäche wurde in 1,5ml 0,2M Acetatpuﬀer mit
pH=4 und einer Peptidkonzentration von 10−5mol/L in zwei Schritten durchgeführt.
Im ersten Schritt wurden die Implantate für 15Minuten in die Lösung getaucht, um ei-
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ne Absorption der Peptidmoleküle in die Oberﬂäche zu gewährleisten. Danach erfolgte
im zweiten Schritt die anodische Oxidation bei einem konstanten Potential von 4VSCE
für 100 s. Dies führte zu einer teilweisen Integration der bifunktionalen Zelladhäsions-
moleküle in die sich entwickelnde anodische Oxidschicht bei Beibehaltung der freien Zu-
gänglichkeit der bioaktiven Peptidsequenz (Beutner et al. 2001). Die resultierende Dicke
der Oxidschicht betrug 8 nm (Khalil & Leach 1986) und lag damit 3 bis 5 nm über der
typischen Luftpassivschicht. Durch die Polarisation wurde die Oberﬂächenmorphologie
nicht signiﬁkant verändert. Die Messung des isoelektrischen Punkts (IEP) von cp-Titan
und der Legierung TiAl6V4 (Rössler et al. 2002) ergab Werte um IEP4,4 unabhängig
von der Oberﬂächencharakteristik (Luftpassivschicht, anodische Oxidschicht) und deutet
auf vergleichbare chemische Eigenschaften der Oberﬂäche hin. Die Implantate wurden
durch Gammastrahlung mit 25 kGy sterilisiert. Die mikroskopische Charakterisierung der
beschichteten Oberﬂächen erfolgte mit Hilfe eines Rasterelektronenmikroskops (REM),
DSM982 Gemini (Leo GmbH, Oberkochen) bei einer Beschleunigungsspannung von 1 kV.
Zur in-vivo-Untersuchung der Implantatbeschichtungen wurde der Tierversuch und die
histologischen Untersuchungen durch J. Jansen an der Universität Nijmegen (Niederlande)
durchgeführt. Hierbei wurden sechzehn gesunde weibliche Saanen-Ziegen (Alter: 2-4 Jahre,
Gewicht: ca. 50 kg) ausgewählt und als Implantationsort das knöcherne Gewebe der Fe-
murkondyle festgelegt. Zur Fixierung der Implantate wurden je zwei zylindrische Boh-
rungen mit einem Enddurchmesser von 4mm längs zum Femur eingebracht. Der Abstand
zwischen den Implantaten betrug ca. 1 cm. Um eine starke lokale Erwärmung und damit
Schädigung des Umgebungsgewebes beim Einbringen der Defekte zu vermeiden, wurden
in einem ersten Schritt Führungslöcher mit einem Durchmesser von 2mm gebohrt, und
anschließend auf 4mm erweitert. Die Bohrungen erfolgten dazu bei einer vergleichswei-
se niedrigen Bohrgeschwindigkeit (U=450min−1) verbunden mit einer kontinuierlichen
Spülung mit einer Kochsalzlösung. In diese Bohrungen wurden in zufälliger Reihenfolge
(balanciertes Split-Plot-Design) die unterschiedlich behandelten Implantate eingesetzt.
Nach einer Liegezeit von 5 bzw. 12Wochen erfolgte für die histologischen und mikroto-
mographischen Untersuchungen die Entnahme der eingewachsenen Implantate zusammen
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mit ortsständigem Umgebungsgewebe.
4.1.2 Histologische Präparation und Analyse
Nach Extraktion der Knochen/Implantat-Proben wurden diese in 10% gepuﬀerter For-
malinlösung ﬁxiert, in einer absteigenden Alkoholreihe entwässert und in Polymethyl-
methacrylat (PMMA) eingebettet (Sobotta & Welsch 2003). Zur histologischen Auswer-
tung wurden mit einer modiﬁzierten Mikrotomtechnik entlang der Implantatlängsachse
ca. 10µm dünne nicht entkalziﬁzierte Schnitte hergestellt. Diese Schnitte wurden zur Kon-
trastierung des Knochengewebes mit Methylenblau/Fuchsin angefärbt und lichtmikrosko-
pisch (Leica MZ12, LeicaBV, Rijswijk, Niederland) untersucht. Mit Hilfe der Software
Leica Qwin Pro (Leica Microsystems Imaging Solutions Ltd., Großbritannien) wurden
folgende histomorphologische Parameter ermittelt: a) der Anteil der Implantatoberﬂäche
mit direktem Knochenkontakt und b) der Anteil von neuem Knochen in den Kavitäten A
und B bezogen auf den Knochenanteil im ortsständigen Gewebe. Diese Messungen wurden
an drei Schnitten pro Implantat durchgeführt und die Mittelwerte aus den Einzelmessun-
gen berechnet. Für die histologischen Untersuchungen standen 38 Proben zur Verfügung
(Tab. 4.1).
Tab. 4.1: Probenanzahl für histologische und SRµCT-Untersuchungen.
Einheilzeit Oberﬂächenzustand
(Wochen) Referenz Kollagen I Kollagen III RGD
5 Histologie 8 8 8 6
SRµCT 2 2 2 2
12 Histologie 3 5 4 3
SRµCT 6 2 6 2
4.1.3 SRµCT-Untersuchungen
Zur mikrotomograpischen Untersuchung mit Synchrotronstrahlung sollten die eingebet-
teten Knochen/Implantat-Proben so präpariert werden, dass eine möglichst hohe Auﬂö-
sung für neugebildeten Knochen erreicht werden konnte. Gleichzeitig sollte noch genügend
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Umgebungsgewebe für die vergleichenden histologischen Untersuchungen zu Verfügung
stehen. Die geometrische Abmessung des jeweiligen Detektormessfeldes der verwendeten
Mikrocomputertomographen bestimmt dabei die maximale Probenausdehnung in horizon-
taler Richtung. Bewegen sich während der Rotation Probenbestandteile aus dem Messfeld
des Detektors heraus, so entstehen nach der Rückprojektion, durch fehlende Durchstrah-
lungsinformationen, störende Darstellungsartefakte. Bei der Synchrotrontomographie ist
zudem eine Vergrößerung der Detektorabbildung durch die genutzte Digitalkameraoptik
zu beachten. Für die mikrotomographische Untersuchung der stark absorbierenden Proben
wurde der Hochenergiemessplatz BW5 des HASYLAB genutzt. Hierzu wurde ein optima-
ler Probendurchmesser von max. 8mm bestimmt. Bei der Präparation der Explantate zu
zylindrischen Proben mit zentrischer Lage der Implantatlängsachse war deren Feingewin-
de als Führung zum Abdrehen bzw. Rundschleifen hilfreich (vgl. Abb. 4.1). Die Länge
der Proben betrug ca. 15mm. Insgesamt wurden 24Proben mikrotomographisch unter-
sucht (Tab. 4.1). Auf Grund positiver in-vivo Tests mit Osteoblasten (Bierbaum, Beutner,
Hanke, Scharnweber, Hempel & Worch 2003) sollte insbesondere der Unterschied im Ein-
wachsverhalten zwischen Kollagen III und unbeschichteten Titanproben (Referenz) mit
hoher statistischer Aussagekraft untersucht werden. Für diese Zustände wurden je sechs
Implantate mit einer Einheilzeit von 12Wochen ausgewählt. Die hohe Absorption der
Proben verlangte bei der Messung eine Photonenenergie von 60 keV. Für die untersuch-
ten Proben wurden je 720 Radiogramme aufgenommen. Vor der Messung wurde anhand
des Absorptionsverlaufs an der Kante einer dünnen W-Cu-Folie die sogenannte MTF-
Kurve berechnet (Schneiders & Bushong 1978). Aus dieser Kurve wurde eine optimale
Dichteauﬂösung von 12,3µm ermittelt.
4.2 Analysemodell zur vergleichbaren Auswertung von
histologischen und tomographischen Daten
Wie bereits erwähnt, sollte auf Basis der übereinstimmenden qualitativen Darstellung der
Osseointegration von Histologie und SRµCT, durch eine hinreichend hohe Probenzahl die
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statistische Belastbarkeit der Messergebnisse untersucht werden. Für diese Untersuchun-
gen war es notwendig, vergleichbare Informationen aus den tomographischen und histo-
logischen Darstellungen zu gewinnen. Wie in Kapitel 3 erwähnt, war bei der Auswertung
der Osseointegration mit dem dort gewählten Modell die Lokalisierung von neugebildetem
Knochengewebe nicht eindeutig. Das untersuchte Implantatdesign sollte nunmehr durch
zwei eingebrachte Kavitäten (Abb. 4.1) eine sichere Analyse von ausschließlich neugebil-
detem Knochen ermöglichen.
Zur Extraktion der Informationen für mineralisierten Knochen aus den mikrotomographi-
schen Daten wurden, analog zu Kapitel 3, die Grauwerthistogramme der rekonstruierten
Bilder untersucht und anschließend die Schwellwerte zur Knochenwertbinarisierung mit
Hilfe der Software ImageJ festgelegt. Auf Grund der rotationssymmetrischen Implan-
tatform konnte hier ebenfalls durch Ausrichtung der Implantatlängsachse zur z-Richtung
des Datenfeldes eine vereinfachte Behandlung der Kavitäten erreicht werden. Die erfor-
derlichen Winkel zur räumlichen Drehung der Daten wurden über die Bestimmung der
maximalen x-y-Verschiebung der Implantatschnittﬂäche beim virtuellen Durchlaufen des
tomographischen Volumens in z-Richtung mit festgelegten Schnittintervall (n) ermittelt.
Die Drehwinkel ϕx bzw. ϕy leiten sich über folgende Gleichung (Gl. 4.1) her:
ϕx =
2(x0 − xn)
n
bzw. ϕy =
2(y0 − yn)
n
(4.1)
Auf Grund der Rotationssymmetrie konnte ϕz variabel gewählt werden. Nach der
räumlichen Ausrichtung der Implantatinformationen wurde, übereinstimmend mit der his-
tologischen Analyse, die virtuelle Schnittrichtung für die tomographischen Daten quer zur
Implantatlängsachse (Abb. 4.2) festgelegt. Um auf die Physiologie bei der Knochenneubil-
dung besser einzugehen, war es sinnvoll, neben dem Anteil an neugebildeten Knochen in
den Kavitäten, auch den ortsständigen Knochen in der Umgebung der Kavitäten zu ana-
lysieren. Dazu wurde angrenzend an die Kavitäten in einem deﬁnierten Referenzvolumen
(Abb. 4.2, rot markiert) ebenfalls die Knochendichte bestimmt. Der resultierende Anteil
der Knochenneubildung wurde anschließend aus dem Verhältnis von Knochendichte im
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Referenzvolumen zur Knochendichte in der zugehörigen Kavität (Abb. 4.2, grün markiert)
ermittelt. Die Realisierung dieser Analyseprozeduren erfolgte interaktiv mit Hilfe eigens
entwickelter Computeralgorithmen unter Nutzung der bereits erwähnten Softwaretools
(ImageJ, IDL).
histologische Analyse SRµCT Analyse
 
VOI VOI 
Rotation  
ROI Referenz 
manuelle
mikroskopische
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Abb. 4.2: Angepasste Analysemethoden zur Auswertung der Knochenneubildung.
Dreidimensionale tomographische Daten bieten weiterhin die Möglichkeit, beliebige
virtuelle Schnittfolgen bzw. Schnittrichtungen festzulegen und deren Wirkung auf das Er-
gebnis der Knochenanalyse zu untersuchen. Das ist in sofern interessant, als in der Praxis
aus relativ wenigen histologischen Schnitten mit einer irreversiblen Schnittführung Aussa-
gen über die Gesamtknochenneubildung getroﬀen werden müssen. Zur Untersuchung des
Einﬂusses der Schnittrichtung auf die Änderung der Ergebnisse der Knochenneubildung
wurden vergleichende Analysen anhand von mikrotomographischen Informationen quer
und entlang der Implantatlängsachse durchgeführt.
Der Einﬂuss der zur Verfügung stehenden Informationsdichte je Probe zur Bestimmung
der mittleren Knochenneubildung spielt eine wichtige Rolle hinsichtlich der statistischen
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Belastbarkeit der Ergebnisse. Anhand der tomographischen Daten lassen sich auch hier
Modelluntersuchungen durchführen. An einer beispielhaften Probe wurde dazu eine zu-
nehmende Anzahl von virtuellen tomographischen Schnitten simuliert und deren Wirkung
auf die ermittelten Mittelwerte untersucht.
4.2.1 Statistische Auswertung der histologischen und tomogra-
phischen Informationen
Anhand einer mehrfaktoriellen Varianzanalyse (Eckey et al. 2002) wurde mit unkorre-
lierten und korrelierten Faktoren in unterschiedlichen ﬁxed-eﬀect-Modellen sowie an-
gepassten Turkey-Mittelwertvergleichen mit Unterstützung durch R. Koch (Institut für
medizinische Informatik und Biometrie der TU Dresden) die statistische Auswertung der
Volumendaten aus der SRµCT und der Daten aus der histologischen Analyse durchge-
führt. Als Kovarianzstruktur für die Messwiederholungsfaktoren wurde eine symmetrische
Komponentenmatrix unterstellt, d.h. für alle intraindividuellen Messwerte identische Kor-
relationen untereinander angenommen. Mit Hilfe der Software SAS/STAT (SAS Inst. Inc.,
Cary, NC) wurden die Parameter: Oberﬂächenzustand, Einheilzeit, Seite der Implantation
und der Ort der Knochenneubildung (KavitätA bzw. KavitätB; vgl. Abb. 4.1) unterein-
ander sowie der Zusammenhang zwischen Einheilzeit und Oberﬂächenzustand untersucht.
Das Signiﬁkanzniveau wurde dabei mit α=0,01 festgelegt.
4.3 Auswertung der Osseointegration der biofunktiona-
lisierten Titanimplantate
4.3.1 Implantatbeschichtung
Die Untersuchung der mit Kollagen I bzw. Kollagen III beschichteten Implantate mit Hilfe
der Rasterelektronenmikroskopie (REM) zeigte eine annähernd gleichmäßige Bedeckung
der sandgestrahlten Oberﬂäche (Abb. 4.3), wobei eine durchgängige Fibrillenstruktur be-
obachtet wurde.
Obwohl die Fibrillen von Kollagen III feiner erscheinen, wurde nachgewiesen, dass der
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Abb. 4.3: REM-Aufnahmen der Implantatoberﬂäche nach der Beschichtung mit A) Kol-
lagen Typ I und B) Kollagen Typ III.
Anteil der Kollagenbeschichtung auf der Implantatoberﬂäche nicht vom Kollagentyp be-
einﬂusst wird (Bierbaum, Hempel, Geissler, Hanke, Scharnweber, Wenzel & Worch 2003).
Zum Nachweis der Beschichtung mit dem RGD-Peptid wurde ein speziﬁscher ELISA ver-
wendet (Biomet Deutschland GmbH), mit dem die RGD-Kopfgruppe detektiert werden
kann. Bei diesen Versuchen durch R. Beutner (Institut für Werkstoﬀwissenschaft der TU
Dresden) konnte das Peptid bei Auslagerung in 0,9%-iger NaCl-Lösung (gepuﬀert mit
Borsäure-Borax-Puﬀer, pH 7.4, 37◦C) über einen Zeitraum von 14 Tagen nachgewiesen
werden. Durch das gewählte Immobilisierungsverfahren ist es möglich, die Zugänglichkeit
der Kopfgruppe für den Antikörper zu erhalten und das Peptid stabil an die Probenober-
ﬂäche zu binden (Beutner et al. 2001).
4.3.2 Qualitative Ergebnisse der histologischen Untersuchungen
Da keine krankhaften Anzeichen, wie Entzündungen oder die Bildung von fremdartigem
Gewebe festgestellt wurden, konnten alle Explantate uneingeschränkt verwendet wer-
den. Die histologischen Untersuchungen der Gewebereaktion um die Implantate durch
die Universität Nijmegen ergaben für die jeweiligen Beschichtungen und Einheilzeiten
keine wesentlichen Unterschiede in der Osseointegration der Implantate. Eine ﬁbröse Ge-
webeschicht mit unterschiedlicher Dicke war vor dem Einwachsen des Knochengewebes in
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den Kavitäten zu ﬁnden. Knochentrabekel mit markhaltigen Innenräumen wurden in den
meisten histologischen Schnittbildern gefunden und sind Zeichen einer normalen Knochen-
struktur. Das Einwachsen des Knochens begann peripher an den Seiten der Kavitäten. Mit
stärkerem Einwachsen des Knochens wuchsen die Trabekel von der Seite der Kavitäten
in den Innenraum (Abb. 4.4). An den Kontaktstellen zwischen Knochen und Implantat-
oberﬂäche wurde ebenfalls eine Geﬂechtknochenstruktur beobachtet. An der Implantat-
oberﬂäche war für die untersuchten Zustände keine geschlossene Knochengewebeschicht
erkennbar.
A) B)
1 mm
Abb. 4.4: Histologische Aufnahmen von mit Kollagen Typ I beschichteten Proben nach
Einheilzeiten von A) 5 Wochen und B) 12 Wochen.
4.3.3 Quantitative Ergebnisse der klassischen Histologie
Nach einer Einheilzeit von 5Wochen konnten bei der histologischen Analyse durch die
Universität Nijmegen zwischen den oberfächenmodiﬁzierten Proben und den Referenzen
keine sichtbaren Unterschiede festgestellt werden (Abb. 4.5). Betrachtet man die Aus-
wertung der Knochenneubildung nach einer Einheilzeit von 12Wochen, so zeigt Kolla-
gen I in Vergleich zur Referenz eine Steigerung von 26% für die Kavität (A) und 8% für
die Kavität (B). Die Auswertung der Proben mit einer Kollagen III-Beschichtung ergab
nach 12Wochen Einheilzeit in beiden Kavitäten eine Steigerung von 15% an Knochen-
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neubildung gegenüber der Referenz. Für die RGD-Implantate wurde nach 12Wochen im
Vergleich zum unbeschichteten Zustand kein Unterschied festgestellt (Abb. 4.5).
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Abb. 4.5: Analyse des Knochenanteils in den Kavitäten aus histologischen Schnitten.
Der Anteil des neugebildeten Knochens als Funktion der Beschichtung zeigte bei der
Untersuchung von 3 histologischen Schnitten je Probe keine signiﬁkanten Unterschiede.
Zwischen den Einheilzeiten von 5 und 12Wochen wurde durch die Auswertung inner-
halb der Kavitäten eine erhöhte Knochenneubildung für die Beschichtungen mit Kollagen I
(A: 23%, B: 5%) und Kollagen III (A: 6%, B: 12%) ermittelt. Sowohl für die unbeschich-
teten Referenzproben als auch die RGD-Implantate konnten bei der histologischen Aus-
wertung zwischen diesen Einheilzeiten keine nennenswerten Unterschiede herausgestellt
werden. Die Unterschiede des neugebildeten Knochenvolumens zwischen KavitätA und
KavitätB der Implantate bei gleicher Beschichtung war nach 5Wochen Einheilzeit über-
wiegend geringfügig (9%Referenz, 1%Kollagen I, 6%Kollagen III, and 12% RGD) und
reduzieren sich generell nach 12Wochen (1% Referenz, 19% Kollagen I, 1% Kollagen III,
und 3%RGD). Mit dem gewählten Signiﬁkanzniveau konnten für die histologischen Er-
gebnisse keine signiﬁkante Unterschiede ermittelt werden (p > 0,01).
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4.3.4 Auswertung des Knochenkontakts anhand von histologi-
schen Schnittbildern
Auf Grund der guten lateralen Auﬂösung wurde bei den histologischen Aufnahmen auch
das Ausmaß des Knochenkontakts in den Kavitäten für die einzelnen Beschichtungen
ermittelt (Abb. 4.6).
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Abb. 4.6: Analyse des Knochenkontaktes mit der Implantatoberﬂäche aus je 3 histo-
logischen Schnittbildern pro Probe. Zwischen allen Oberﬂächenbeschichtungen und den
Einheilzeiten konnten keine signiﬁkanten Unterschiede (p > 0,01) festgestellt werden.
Nach einer Einheilzeit von 5Wochen zeigt die Analyse die geringsten Werte für Kol-
lagen III (A: 26%, B: 20%) und die höchsten für Kollagen I (A: 43%, B: 29%). Diese Un-
terschiede sind jedoch statistisch nicht signiﬁkant. Die Auswertung der histologischen
Schnittbilder nach 12Wochen Einheilzeit zeigen eine Steigerung des Knochenkontakts
gegenüber den unbeschichteten Implantaten für Kollagen I (A: 21%, B: 29%) und Kolla-
gen III (A: 2%, B: 8%). Dagegen war der ermittelte Knochenkontakt für RGD-Implantate
im Vergleich zur Referenz vermindert (Tab. 4.4). In Bezug auf die Einheilzeit ist ten-
denziell eine Vergrößerung des Knochenkontakts für alle Oberﬂächenzustände erkennbar
(Tab. 4.2). Die höchste Zunahme wurde für Kollagen I (A: 27%, B: 36%) und Kollagen III
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(A: 25% B: 24%) ermittelt. Weit niedriger liegt sie für RGD (A: 3%, B: 4%) und die Refe-
renz (A: 12%, B: 8%). Mit Ausnahme der RGD-Implantate wurde in der oberen Kavität
(A) tendenziell ein höherer Knochenkontakt ermittelt. Dieser Unterschied war jedoch für
alle Beschichtungen statistisch nicht signiﬁkant (p > 0,01).
Tab. 4.2: Unterschiede bei der ermittelten Knochenanlagerung zwischen 5 und 12Wochen
Einheilzeit (Kavitäten: A / B).
Oberﬂächen Knochenvolumen [%] Knochenkontakt [%]
(Histo) SRµCT Histo
Kollagen (23 / 5) 17 / 28 27 / 36
Kollagen III (12 / 7) 25 / 15 25 / 24
RGD (-9 / 0) 8 / 24 3 / 4
Referenz (-11 / - 3) 10 / 16 12 / 8
4.3.5 Ergebnisse der Osseointegration aus der SRµCT-Analyse
Schon die 3D-Visualisierung von Knochen- und Titanabsorptionswerten aus den mikroto-
mographischen Messungen mit der Rendering-Software VGStudio 1.2 (Abb. 4.7) zeigt die
klare Wiedergabe der knöchernen Struktur bis an die unmittelbare Implantatoberﬂäche.
Mit Hilfe der beschriebenen Analyseprozedur (Abb. 4.2) wurde das Knochenvolumen
innerhalb der einzelnen Kavitäten nach 5 bzw. 12Wochen Einheilzeit für je 200 digitale
Schnitte interaktiv bestimmt. Nach 5Wochen Implantationszeit wurde bei allen Beschich-
tungen im Verhältnis zur unbeschichteten Probe ein Anstieg der Knochenneubildung in
den Kavitäten gefunden (Abb. 4.8, Tab. 4.4). In der oberen Kavität (A) konnte gegenüber
den unbeschichteten Implantaten die höchste Steigerung der Knochenneubildung für Kol-
lagen I ermittelt werden (17%), gefolgt von den RGD-Implantaten (10%) und Kollagen III
(2%). Dagegen wurde der höchste Anstieg der Knochenneubildung in der unteren Kavi-
tät (B) bei den Kollagen III-Implantaten (11%), gefolgt von Kollagen I (7%) und RGD
(1%) ermittelt. Nach einer Einheilzeit von 12Wochen zeigten alle Oberﬂächenbeschich-
tungen im Vergleich zur unbeschichteten Implantatoberﬂäche signiﬁkante Unterschiede in
der Knochenanlagerung innerhalb beider Kavitäten. In den oberen Kavitäten konnte für
Kollagen I eine Steigerung von 24%, für Kollagen III von 17% und von 8% für RGD ermit-
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Abb. 4.7: 3D-Visualisierung binarisierter SRµCT-Daten aus mineralisiertem Knochen
(orange) und TiAl6V4-Implantat (cyan). Die Kreissegmente stellen die Integration der
binarisierten Informationen für neugebildetes Hartgewebe entlang der Implantatachse dar.
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telt werden. In der unteren Kavität wurde eine Verbesserung des Knochenwachstums für
Kollagen I von 19%, für Kollagen III um 10% und um 9% für RGD detektiert (Tab. 4.2).
Tab. 4.3: Neugebildetes Knochenvolumen und Knochenkontakt [%] für verschiedene
Oberﬂächenzustände und Einheilzeiten (Kavitäten A / B).
Einheilzeit Beschichtung Knochenvolumen [%] Knochenkontakt [%]
(Histo) SRµCT Histo
5Wochen Kollagen I (44 / 43) 51 / 28 43 / 29
Kollagen III (43 / 49) 36 / 32 26 / 20
RGD (53 / 41) 44 / 22 28 / 32
Referenz (52 / 43) 34 / 21 37 / 28
12Wochen Kollagen I (67 / 48) 68 / 56 70 / 65
Kollagen III (55 / 56) 61 / 47 51 / 44
RGD (44 / 41) 52 / 46 31 / 36
Referenz (41 / 40) 44 / 37 49 / 36
Nach beiden Einheilzeiten (5 und 12Wochen) waren die ermittelten Werte der unter-
suchten Beschichtungen gegenüber den Referenzimplantaten signiﬁkant unterschiedlich
(p < 0,01). Innerhalb der Beschichtungen waren die Unterschiede, mit Ausnahme von
RGD und Kollagen III nach 5Wochen sowie zwischen Kollagen I und Kollagen III nach
12Wochen, statistisch signiﬁkant (p < 0,01). Betrachtet man die ermittelten Unterschie-
de zwischen 5 und 12Wochen Einheilzeit für die einzelnen Implantatzustände, so ist der
größte Zuwachs an neugebildetem Knochen bei Kollagen I (A: 17%, B: 28%), gefolgt von
Kollagen III (A: 25%, B: 15%) und RGD (A: 8%, B: 24%) zu ﬁnden. Die Auswertung
der unbeschichteten Implantate ergab einen vergleichsweise geringen Zuwachs an neuge-
bildetem Knochen (A: 10%, B: 16%). Für Kollagen I - und RGD-Implantate sowie für die
unbeschichteten Proben sind die größten Steigerungen in der Kavität B zu ﬁnden, woge-
gen für Kollagen III der höchste Zuwachs in der Kavität A ermittelt wurde. Wie bereits in
der statistischen Auswertung belegt, handelt es sich bei den beiden letzteren Vergleichen
(Einheilzeit, Kavitäten) um Trendbeobachtungen, die für das gewählte Signiﬁkanzniveau
nicht signiﬁkant unterschiedlich sind (Tab. 4.5).
Die Ergebnisse der Modelluntersuchungen zur Schnittrichtungsabhängigkeit anhand ei-
nes beispielhaften tomographischen Datensatzes wurden in einem Box-and-Whisker-Plot
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Abb. 4.8: Auswertung der Knochenneubildung aus jeweils 200 SRµCT Schnitten in der
Kavität A und B.
dargestellt (Abb. 4.9). Als Boxbegrenzung wurde dazu ein 25%- bzw. ein 75%-Quartil ge-
wählt. Die Mitte der Daten (Median) ist als waagerechte Linie in diese Box eingezeichnet.
Das 5% - 95%-Quartil ist durch senkrechte Linien dargestellt. Der Mittelwert innerhalb
der Box sowie Extremwerte außerhalb der Quartile wurde durch Punkte markiert. Bei
der Analyse entlang der Implantatlängsachse wurde eine Standardabweichung (SD) von
±13,6% ermittelt. Der Medianwert lag dabei im unteren Drittel des 25%-75%-Quartils.
Die Streuung des Mittelwerts bei der Auswertung quer zur Implantatlängsachse war mit
einem SD-Wert von ±6,9% deutlich geringer. Der zugehörige Medianwert stimmt bei die-
ser Art der Analyse annähernd mit demMittelwert überein. Zudem folgt die Verteilung der
Daten einer gaußschen Normalverteilung. Die statistische Auswertung der histologischen
Daten ist auf Grund der geringen Datenmenge durch eine unsymmetrische Verteilung der
Analysewerte gekennzeichnet. Der Median der Messwerte liegt hierbei am unteren Ende
des 25%-Quartils. Die Streuung der Messwerte ist mit einem SD von ±9% vergleichsweise
gering, widerspiegelt aber eine deutlich geringere Messwertfolge.
Der Einﬂuss der Schnittanzahl auf die Änderung der Mittelwerte zur Beurteilung der
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Tab. 4.4: Unterschiede bei der Knochenneubildung gegenüber dem unbeschichteten Zu-
stand in Abhängigkeit von der Oberﬂächenmodiﬁkation, Kavität (A/B) und Einheilzeit
(Fettdruck = statistisch signiﬁkant mit p<0,01).
Einheilzeit Beschichtung Knochenvolumen [%] Knochenkontakt [%]
(Histo) SRµCT Histo
5Wochen Kollagen I (- 8 / 0) 17 / 7 6 / 1
Kollagen III (- 9 / 6) 2 / 11 -11 / - 8
RGD (1 / - 2) 10 / 1 -9 / 4
12Wochen Kollagen I (26 / 8) 24 / 19 21 / 29
Kollagen III (15 / 15) 17 / 10 2 / 8
RGD (3 / 1) 8 / 9 -18 / 0
Knochenneubildung wurde anhand virtueller tomographischer und histologischer Schnitt-
folgen mit variabler Schrittweite simuliert. Dabei wurde die in Abb. 4.10 dargestellte Ver-
teilung der Mittelwerte ermittelt. Bei der Auswertung unterschiedlicher virtueller Schnitt-
folgen aus tomographischen Daten stellte sich erst nach ca. 40 Schnittenb sowohl quer
als auch entlang der Implantatachse ein gleichbleibender Mittelwert ein. Eine niedrigere
Schnittfolgenzahl bei Analyse entlang der Implantatlängsachse führt hier zu einer Unter-
interpretation der neugebildeten Knochenanteile von etwa 50%. Mit steigender Schnit-
tanzahl tendieren die Werte gegen einen gleichbleibenden Mittelwert. Bei der Analyse
der Knochenanlagerung quer zur Implantatlängsachse treten bei niedriger Schnittfolgen-
zahl starke Schwankungen um den gleichbleibenden Mittelwert auf, deren Amplitude mit
steigender Schnittfolge abnimmt.
4.3.6 Statistische Analyse von histologischen und tomographi-
schen Informationen
Nach der ersten Anwendung der gemischten SAS-Prozedur an den histologischen Ergeb-
nissen sowie den SRµCT-Daten durch R. Koch (Institut für medizinische Informatik und
Biometrie der TU Dresden) mit den Faktoren: a) Einheilzeit, b) Oberﬂächenzustand,
c) Kavität und d) Implantationsort wurde nachgewiesen, dass der Ort der Implantati-
on keinen signiﬁkanten Einﬂuss auf die Analyse ausübt. Deshalb wurde hinsichtlich des
Signiﬁkanztests eine Kombination der Faktoren: Oberﬂächenzustand, Einheilzeit und die
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Abb. 4.9: Messwertstreuung bei der Auswertung der Knochenneubildung aus SRµCT-
Daten entlang (CTLängs) bzw. quer (CTQuer) zur Implantatachse und bei der Analyse
histologischer Schnittbilder (Histo).
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Abb. 4.10: Mittelwerte für Knochenneubildung in Abhängigkeit von der Informations-
dichte quer bzw. entlang der Implantatlängsachse aus SRµCT-Daten sowie aus histologi-
schen Schnittbildern.
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Kavität als Startmodell gewählt. Dieses Analysemodell wurde sowohl mit den SRµCT-
Daten als auch mit den Werten der histologischen Flächenanalyse durchgeführt. Bei der
Untersuchung der histologischen Werte war mit den gewählten Parametern der Einﬂuss
der Einheilzeit durch die SAS-Prozedur nicht schätzbar, sodass die Analyse auf den Ober-
ﬂächenzustand und die Position der Kavitäten begrenzt werden musste. Für die histolo-
gischen Werte wurde mit dem gewählten Signiﬁkanzniveau kein signiﬁkanter Einﬂuss der
Einheilzeit und des Oberﬂächenzustands auf das Knochenwachstum festgestellt (p> 0,01).
Die statistische Auswertung der Daten aus der SRµCT zeigte ebenfalls keine signiﬁkanten
Unterschiede zwischen den Einheilzeiten für die jeweils verwendeten Oberﬂächenzustände.
Jedoch wurden hier innerhalb der Einheilzeiten signiﬁkante Unterschiede in der Knochen-
neubildung in Bezug auf die Oberﬂächenzustände gefunden werden (Tab. 4.5).
Tab. 4.5: Resultierende p-Werte für die SRµCT Daten beim Vergleich der Beschichtungen
innerhalb der Einheilzeiten (Werte in Fettdruck sind nicht signiﬁkant, da p > 0, 01).
5Wochen Referenz Kollagen I Kollagen III RGD
Referenz ≤ 0,0001 ≤ 0,0001 ≤ 0,0001
Kollagen I ≤ 0,0001 ≤ 0,0002 ≤ 0,0001
Kollagen III ≤ 0,0001 ≤ 0,0002 ≤ 0,8233
RGD ≤ 0,0001 ≤ 0,0001 ≤ 0,8233
12Wochen Referenz Kollagen I Kollagen III RGD
Referenz ≤ 0,0001 ≤ 0,0001 ≤ 0,0024
Kollagen I ≤ 0,0001 ≤ 0,0558 ≤ 0,0001
Kollagen III ≤ 0,0001 ≤ 0,0558 ≤ 0,0001
RGD ≤ 0,0024 ≤ 0,0001 ≤ 0,0001
4.4 Schlussfolgerungen aus dem Vergleich von histo-
logischer- und SRµCT-Analyse
Die Bestimmung des Knochenvolumens mit Hilfe von wenigen histologischen Schnitten
gegenüber dreidimensionalen Daten aus SRµCT-Messungen zeigte beim Vergleich der Er-
gebnisse die Stärken und Schwächen beider Verfahren. Die bewusste Abstimmung des
Tiermodells auf die Bedürfnisse der Mikrocomputertomographie und damit die besse-
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re Zuordnungsmöglichkeit des neugebildeten Knochengewebes waren wichtige Vorausset-
zungen für eine statistisch relevante Bewertung ausgewählter biofunktionalisierter Im-
plantatoberﬂächen. Die klare Visualisierung des mineralisierten Knochengewebes in der
Implantatumgebung mit einer Auﬂösung von wenigen Mikrometern in allen drei Raum-
richtungen (vgl. Abb. 4.11B) gestattet mit Hilfe der Mikrocomputertomographie eine hohe
Informationsdichte für das gesamte Probenvolumen sowie eine interaktive Handhabung
der Analyseprozeduren. Die auswertbare Probenzahl bei der Mikrocomputertomographie
mit Synchrotronstrahlung war jedoch begrenzt durch die zur Verfügung stehende Messzeit
an der Synchrotronstrahlungsquelle.
A) B)
Abb. 4.11: Visualisierung des mineralisierten Knochengewebes in der Umgebung des Ti-
tanimplantats: A) histologische Schnittaufnahme, B) gerenderte SRµCT-Daten der Ab-
sorptionsinformationen für mineralisierten Knochen (orange) und TiAl4V6 (cyan) mit
orthogonalem Schnitt an gleicher Position.
Vorteil der histologischen Untersuchungen war die etwas höhere Anzahl der unter-
suchten Proben, die auf Grund der methodenbedingten geringen Schnittanzahl bei der
Auswertung der Osseointegration jedoch zu Ergebnissen mit geringer statistischer Belast-
barkeit führen kann. Obwohl Präparationsartefakte bei der histologischen Aufbereitung
der Proben die Ergebnisse deutlich mehr beeinﬂussen als bei der zerstörungsfreien SRµCT,
gewährleistete eine sehr gute laterale Auﬂösung der histologischen Bilder die Bestimmung
des direkten Knochenkontaktes mit der Implantatoberﬂäche sowie die Darstellung von
anderen Gewebearten. Die ähnliche histologische Anfärbung von mineralisiertem und teil-
mineralisiertem Gewebe führte bei der histologischen Analyse tendenziell zu höheren Wer-
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ten für die Knochenneubildung gegenüber der SRµCT-Auswertung. Der Unterschied tritt
hauptsächlich in der frühen Phase der Knochenneubildung auf und ist nach 12Wochen
Einheilzeit durch die vollständige Mineralisation dieses Gewebes weniger deutlich ausge-
prägt. Für die Analyse von teilmineralisiertem Gewebe mit der SRµCT ist deshalb, auf
Grund überlappender Absorptionswerte, eine Messung ohne Einbettmaterial günstiger.
Mit Hilfe der SRµCT ist eine hohe Genauigkeit bei der Datenermittlung pro Probe mög-
lich. Bei der Analyse der Knochenneubildung konnten hier, trotz einer vergleichsweise
niedrigen Probenanzahl, statistisch signiﬁkante Unterschiede zwischen den Implantatbe-
schichtungen innerhalb einer Einheilzeit von 12Wochen ermittelt werden. Dieser Unter-
schied war bei der histologischen Analyse zwar tendenziell sichtbar, ergab aber bei der
statistischen Auswertung keinen signiﬁkanten Unterschied.
Die Möglichkeiten der Darstellung von Gewebeänderungen innerhalb eines bestimmten
Probenvolumens gehen bei der Nutzung der Mikrocomputertomographie weit über das
Potential der Histologie hinaus. Darstellungen wie die räumliche Morphologie des Kno-
chens, die integrale Knochenneubildung entlang der Implantatachse, mögliche Richtungs-
änderungen bei der Analyse, die relativ einfache Auswahl von Knochengewebe und die
interaktive Analyse aus der SRµCT erlauben mit Hilfe der 3D-Daten neue Einsichten in
die Osseointegration der Implantate.
In Abhängigkeit von der Analyserichtung und der Anzahl der zur Verfügung stehenden
Schnitte konnten deutliche Unterschiede in der ermittelten Quantität der Knochenneubil-
dung aufgezeigt werden. So ergibt die Auswertung der Daten quer zur Implantatlängsachse
statistisch relevantere Werte bezüglich der Knochenneubildung, als die Auswertung längs
zur Implantatlängsachse. Die überwiegend gaußsche Normalverteilung dieser Daten ge-
währleistet zudem einfache Modelle hinsichtlich eines statistischen Mittelwertvergleichs.
Mit Hilfe der Synchrotrontomographie war darüber hinaus in ersten Untersuchungen ei-
ne Darstellung der Knochenneubildung bis an die direkte Titanoberﬂäche innerhalb un-
terschiedlich großer zylindrischer Bohrungen in Titanimplantaten möglich (Abb. 4.12).
Hierzu wurden nach einer 5-wöchigen Einheilzeit der Implantate im Tierversuch (J. Zieg-
ler, Klinik und Poliklinik für Orthopädie, Dresden) mikrotomographische Untersuchungen
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mit Synchrotronstrahlung an der BAMLine des Berliner Elektronenspeicherring (BESSY
II) durchgeführt. Die artefaktfreien dreidimensionalen Darstellungen des mineralisierten
Knochengewebes umschlossen von stark absorbierendem Titan bekräftigt hierbei das ho-
he Darstellungspotential der Synchrotrontomographie. In diesem Modell können über die
Bestimmung der Eindringtiefe des mineralisierten Gewebes in Abhängigkeit von der Bio-
funktionalisierung der Titanoberﬂäche Rückschlüsse auf vaskuläre Anbindungen während
des Einheilvorgangs gezogen werden.
1 mm
A) B)
Abb. 4.12: 3D-Visualisierung der Knochenneubildung (mineralisierter Anteil) in zylin-
drischen TiAl4V6-Implantatbohrungen im Kaninchenmodell nach einer Einheilzeit von
5Wochen (SRµCT-Messung an der BAMLine (BESSY II), untersucht mit einer Photo-
nenenergie von 55 keV).
In Abb. 4.12:A wird in einer Bohrung die durchgängige Ausfüllung mit mineralisiertem
Knochengewebe dargestellt. Erklärbar ist diese Reaktion durch eine örtlich günstige Lage
dieser Öﬀnung zu stationären Blutgefäßen. Die morphologische Anbindung des minera-
lischen Knochengewebes entlang der Innenﬂäche der Implantatbohrung konnte mit sehr
guter Detailtreue wiedergegeben werden (Abb. 4.12:B). Diese Darstellungen bekräftigen,
dass mit Hilfe der dreidimensionalen tomographischen Daten Erklärungsmodelle zur Ent-
wicklung des mineralisierten Knochengewebes während des Heilungsvorganges möglich
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sind, welche auf Grund der örtlich begrenzten histologischen Daten bisher nicht möglich
waren.
Bei der Bestimmung der Knochenneubildung wurde durch Modellrechnungen anhand
von tomographischer Information herausgestellt, dass mindestens 40 Schnitte je Probe
notwendig sind, um verlässliche Mittelwerte zu erhalten. Es bleibt zu untersuchen, ob diese
histologisch kaum zu realisierende Voraussetzung durch eine hohe Probenzahl mit wenigen
Schnitten ausgeglichen werden kann. Es bestehen Möglichkeiten zur Erhöhung der Schnit-
tanzahl durch Serienschnitt- und Kryotechniken, die jedoch überwiegend an einphasigen
Proben angewandt werden (Ourselin et al. 2001). Dünne Schnitte von Titan/Hartgewebe-
Proben eignen sich wegen ihrer Störanfälligkeit an der Materialgrenze aber nur bedingt
für diese Techniken.
Die vergleichenden quantitativen Untersuchungen von histologischen und mikrotomogra-
phischen Informationen zur Beschreibung von Unterschieden bei der Osseointegration von
biofunktionalisierten TiAl6V4-Implantaten haben gezeigt, dass die mikrotomographische
Analyse eine verlässliche Methode zur Volumenauswertung der Knochenmineralphase dar-
stellt und bei der Untersuchung des mineralischen Gewebes weit über die Möglichkeiten
der Histologie hinausgeht. In Verbindung mit einer detaillierten Betrachtung der Kno-
chenneubildung an der Implantatoberﬂäche einschließlich zellbiologischer Details durch
die Histologie ergänzen sich beide Verfahren jedoch in hervorragender Weise.
Kapitel 5
Optimierung der räumlichen
Hartgewebedarstellung um
Titanimplantate aus SRµCT-Daten
5.1 Verfahren zur Untersuchung der Knochenmineral-
dichte
Hinsichtlich des Knochengewebeumbaus bei der Osseointegration von Implantaten ist ei-
ne lokal diﬀerenzierte und dreidimensionale Darstellung des mineralischen Anteils am
Gesamtknochenvolumen zu Beurteilung des Heilungsverlaufs ein mögliches diagnostisches
Hilfsmittel. Durch die räumliche Darstellung unterschiedlicher Mineralisierungszonen sind
im Speziellen ableitbare Aussagen zur Dynamik der Mineralisierung bei der Knochenneu-
bildung denkbar. Übliche medizinische Verfahren zur Bestimmung der Knochendichte sind
die quantitative Computertomographie (qCT) sowie die Dualenergie-Röntgenabsorptiome-
trie (DEXA). Hierbei erfolgt die Bestimmung des Mineralgehalts anhand des Verhältnisses
aus Knochenvolumen und Knochengewicht unter Berücksichtigung der Weichgewebean-
teile. Beiden Verfahren ist gemeinsam, dass sie zwar Änderungen in der Knochenzusam-
mensetzung erfassen können, diese jedoch nur global auf das gemessene Probenvolumen
beziehen. Beim DEXA-Verfahren werden ausschließlich integrale Werte der Knochenmi-
neralisierung ermittelt (Sabo et al. 1998). Das geringe örtliche Auﬂösungsvermögen bei
der qCT verhindert eine detaillierte Zuordnung unterschiedlicher Mineralisierungszonen
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im untersuchten Knochenvolumen (Maki et al. 2000, Cartmell et al. 2004). Ob sich lo-
kale Änderungen der Mineraldichte bei einer Veränderung bzw. Neubildung von Kno-
chenstrukturen ergeben, konnte bisher wegen der geringen Dichteauﬂösung auch mit der
Mikrofokus-Computertomographie nicht ausreichend herausgestellt werden (Van Ooster-
wyck et al. 2000).
5.2 Bestimmung der Mineraldichte an demineralisier-
ten Knochenproben mit Hilfe der SRµCT
Für die detaillierte Darstellung von Knochenbestandteilen mit unterschiedlichen Dich-
ten durch die Mikrocomputertomographie spielt die erreichbare Auﬂösung eine entschei-
dende Rolle. Da bei der Röntgendurchstrahlung an Dichteübergängen wegen des Parti-
alvolumeneﬀekts (PVE) sowohl geschwächte Strahlungsanteile des mineralisierten Kno-
chengewebes, als auch von Umgebungsgewebe zusammen in einem Detektorelement der
CCD-Kamera aufgenommen werden, kommt es in Abhängigkeit von der Knochenmorpho-
logie zu Unterschieden bei der eindeutigen Bestimmung der Mineraldichte. So führt die
größere speziﬁsche Oberﬂäche von spongiösem Knochen verbunden mit einem höheren
Anteil an Dichteübergängen gegenüber kompaktem Knochen zu einer Verbreiterung der
zugehörigen Absorptionskurve. Bei der Binarisierung der Daten lässt sich der Grenzwert
zwischen Hart- und Weichgewebeabsorption ohne Hilfsmittel schwierig lokalisieren (vergl.
Kapitel 3). Ebenfalls ist noch ungeklärt, wie der erfasste Inhalt eines wenige µm-großen
Detektorelements durch die Verteilung und Anordnung der nur wenige Nanometer großen
Knochenmineralpartikel innerhalb der mineralisierten Kollagenﬁbrillen beeinﬂusst wird.
Untersuchungen zum Mineralgehalt von Knochenproben mit der Synchrotrontomogra-
phie beschäftigten sich nur ansatzweise mit einer Einteilung in verschiedene Mineralge-
halte (Borah et al. 2005, Ito et al. 2003, Nuzzo et al. 2002, Müller et al. 1998). Unter
Nutzung der Röntgenabsorption wurden zwar Untersuchungen zur Erhöhung des Kon-
trastes zwischen Weichgewebe und den Mineralbestandteilen vorgenommen (Suortti &
Thomlinson 2003), jedoch ohne weitere Diﬀerenzierung der Mineralphase.
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Um bei der Darstellung der Knochenstruktur mit Hilfe der Computertomographie ein
detaillierteres Bild von der Mineraldichteverteilung bei der Osseointegration von Titan-
implantaten zu erhalten, wurde untersucht, ob sich innerhalb des Hartgewebes lokal
unterschiedliche Mineraldichten und darüber hinaus auch Bestandteile der extrazellulä-
ren Matrix herausstellen lassen. Es wurde bereits erwähnt, dass zur Durchstrahlung der
Titan/Hartgewebe-Proben hohe Röntgenenergien notwendig sind und die Verwendung
von Einbettmaterial zur Fixierung des Knochengewebes zusätzlich die Darstellung von
Knochenkomponenten mit niedriger Dichte erschwert. Um das generelle Potential der Syn-
chrotrontomographie zur Bestimmung unterschiedlicher Mineralanteile zu untersuchen,
wurden die tomographischen Messungen anfänglich ohne Titanimplantate durchgeführt.
Für die Experimente standen Knochenproben mit unterschiedlichem Demineralisierungs-
grad zur Verfügung. Hierzu wurde zeitabhängig die Mineralphase der Knochenproben in
einer EDTA-Lösung (Aquadest, 0,5mol/l KOH Lösung und Tritiplex III, pH 7) heraus-
gelöst. Zur grundlegenden Einteilung der Proben wurden die relativen Mineraldichten,
die sich durch die Einwirkdauer der Lösung ergaben, unter Berücksichtigung des Weich-
gewebeanteils aus dem Verhältnis von Anfangs- und Enddichte bestimmt. Dabei wurde
davon ausgegangen, dass sich der integrale Mineralgehalt aus einer gleichmäßigen Demi-
neralisierung des Knochenvolumens ergibt und somit als Referenzwert bei der Zuordnung
der Mineraldichte im Röntgenabsorptionsspektrum eignet. Für die mikrotomographischen
Untersuchungen wurden vier Proben mit einer integral bestimmten Knochendichte von
75%, 30%, 15% und 0% gewählt. Die tomographischen Untersuchungen mit Synchrotron-
strahlung wurden am HASYLAB (BW2) durchgeführt. Auf Grund der geringeren Rönt-
genabsorption der zu untersuchenden Bestandteile wurde mit einer Photonenenergie von
22 keV gemessen. Die Auswertung der MTF-Kurve ergab eine räumliche Auﬂösung von
9,6µm. Für jede Probe wurden 720Projektionen mit 2,5 -facher optischer Vergrößerung
aufgenommen.
Aus den in Abb. 5.1 dargestellten Visualisierungen der tomographischen Messungen ist
erkennbar, dass die Demineralisierung nicht gleichmäßig über das gesamte Probenvolumen
erfolgte. Vielmehr ist eine lokale Demineralisierung der Probe ausgehend vom Rand hinein
5.3. Ermittlung der Knochendichteverteilung nach der Osseointegration 68
in das Probeninnere sichtbar (Abb. 5.2).
A) B) C) D)
1 mmrel. Mineraldichte
100%0%
Abb. 5.1: Schnittbilder aus tomographischen Daten nach der Knochendemineralisierung
(hell: mineralisches Gewebe, grau: ECM) Folgende Mineralgehalte wurden aus den mi-
krotomographischen Daten ermittelt: A: 63%, B: 42%, C: 8% und D: 0%.
Die Analyse des relativen Volumenanteils der Mineralphase aus den mikrotomogra-
phischen Daten ergab Mineralanteile von A: 63%, B: 42%, C: 8% und D: 0%. Wegen der
teilweise vollständigen Demineralisierung konnte der Einﬂuss der Mineraldichte auf Ände-
rungen in den Absorptionskurven nicht eindeutig ermittelt werden. Die Änderung des re-
lativen Anteils an mineralischen Bestandteilen wird jedoch in den Absorptionsspektren er-
kennbar (Abb. 5.2A). Durch unterschiedliche Einfärbung des Absorptionsspektrums kann
deutlicher zwischen Bestandteilen der extrazellulären Matrix (ECM) und mineralisierten
Bereichen innerhalb des Knochengewebes unterschieden werden (Abb. 5.2B). Dabei wur-
den an den Knochengrenzﬂächen sowie im Inneren des Knochengerüstes Bereiche mit
unterschiedlicher Röntgenabsorption sichtbar gemacht. Die Zuordnung von verschiede-
nen Mineraldichten an den Grenzﬂächen ist wegen des bereits beschriebenen Partialvo-
lumeneﬀekts (PVE) mehrdeutig. Innerhalb der kompakten Knochenbereiche sind lokale
Änderungen der Mineraldichte jedoch deutlich nachweisbar.
5.3 Ermittlung der Knochendichteverteilung nach der
Osseointegration von TiAl4V6-Implantaten
Für die Bewertung der Wirksamkeit von biologisch modiﬁzierten Implantaten stellt die
Qualität des neugebildeten Knochens: dessen Morphologie und die Dichte der Knochen-
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Abb. 5.2: A) Absorptionshistogramme der demineralisierten Proben mit farblicher Zu-
ordnung der Absorptionswerte. B) Einzelschnittdarstellungen mikrotomographischer Auf-
nahmen von Knochenproben mit relativen Mineralanteilen von 42% bzw. 63% mit Zuord-
nung von Farbinformationen aus den Absorptionswerthistogrammen.
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mineralphase ein wichtiges Kriterium dar. Die Untersuchung der Mineraldichteverteilung
um Titanimplantate war bisher auf Grund der geringen Dichteauﬂösung und der in Kapi-
tel 3 erwähnten Probleme bei der mikrotomographischen Untersuchung von metallischen
Implantaten innerhalb des Knochengewebes nicht denkbar. Sie beschränkte sich meist auf
eine morphologische Charakterisierung des Knochengerüstes bzw. globale Änderungen des
Mineralgehaltes. Die Synchrotrontomographie besitzt, wie bereits in Kapitel 3 und 4 her-
ausgestellt, sowohl in der Nähe der Implantate als auch innerhalb des Knochengerüstes
eine Orts- und Dichteauﬂösung, die sehr gute Voraussetzungen zur Visualisierung von
Änderungen des Mineralgehalts gewährleisten. Bei der Analyse des mineralischen Anteils
müssen jedoch überlagernde Eﬀekte weitestgehend ausgeschlossen werden. Wie bereits
untersucht, wird bei der Durchstrahlung von Mehrkomponentenproben die Darstellung
geringerer Mineraldichten durch eingeschlossene oder angrenzende Materialien gleicher
Röntgenabsorption erschwert. Im Folgenden wurde analysiert, ob durch eine Eingrenzung
von Absorptionswerten bei der Rekonstruktion der tomographischen Daten sowie durch
Anwendung von strukturellen Bildﬁltern eine genauere Zuordnung von Dichteunterschie-
den innerhalb des mineralisierten Knochens um Titanimplantate möglich ist.
5.3.1 Einﬂuss von Auswahlgrenzen in Absorptionswerthistogram-
men bei der Datenreduktion der µCT-Daten
Auf Grund der begrenzten Rechen- und Speicherleistung derzeit verfügbarer Computer-
systeme ist man bestrebt, das hohe Gesamtvolumen mikrotomographischer Rohdaten zu
minimieren. Bei ungünstiger Wahl der festzulegenden Parameter kann die Reduktion der
Daten zu einer merklichen Verschlechterung bei der Darstellung des Knochengewebes füh-
ren. Es wurde deshalb untersucht, wie die unterschiedliche Auswahl von Knochenabsorp-
tionswerten zur Datenreduktion die Darstellung der mineralischen Knochenmorphologie
beeinﬂusst. Dazu wurde eine beispielhafte Probe bestehend aus Titan, Umgebungsge-
webe und PMMA-Einbettung, welche mit der Synchrotron-Mikrocomputertomographie
(HASYLAB, BW5) gemessen wurde, untersucht. Die Photonenenergie wurde auf Grund
des stark absorbierenden Titans auf 60 keV festgelegt. Mit Hilfe der MTF-Kurve wurde
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für diese Messung eine räumliche Auﬂösung von 10µm ermittelt.
Mikrotomographische Absorptionsbilder werden allgemein mit einer Datenbreite von 16 bit
(65535 Integerwerte) aufgenommen. Durch die Rückprojektionsrechnung entstehen daraus
Fließkomma-Werte mit einer Datenbreite von 32 bit. Die daraus resultierende Datenmen-
ge pro Einzelmessung beträgt mehrere Gigabyte und ist für eine eﬀektive analytische
Betrachtung derzeit ungeeignet. Zur besseren Handhabung der tomographischen Infor-
mationen wird die Informationsbreite des rekonstruierten Datenvolumens über zwei Teil-
schritte auf 16 bit und abschließend auf 8 bit reduziert. Um den Verlust von wichtigen
Absorptionsdetails möglichst gering zu halten, ist bei der Verringerung der Informati-
onsbreite, die Betrachtung der jeweiligen Absorptionshistogramme notwendig. Hierbei
besteht die Aufgabe darin, vor der Datenumwandlung ein Segment innerhalb des Absorp-
tionshistogramms, welches möglichst viele Informationen der interessierenden Materialien
beinhaltet, auszuwählen. Auf Grund der Überlagerung von Absorptionswerten für PMMA
und Knochengewebe in der untersuchten Probe wurde bei der Datenreduktion die Ände-
rung der Knochendarstellung durch die unterschiedliche Auswahl der Segmentgrenze PM-
MA/Knochengewebe untersucht. Die Segmentgrenze für niedrige Absorptionswerte wurde
im Bereich der überlagerten PMMA/Knochengewebe-Kurve unter Einbeziehung von (a)
100%, (b) ca. 75% und (c) ca. 50% der Absorptionsinformationen festgelegt (Abb. 5.3:Ia-
c).
Da zur Untersuchung des Partialvolumeneﬀekts bei der Darstellung der Implant/Ge-
webe-Grenzﬂäche vor allem das Segment zwischen den Knochenabsorptionswerten und
Titanabsorptionswerten von Interesse ist, wurde bei der Datenreduktion die Segment-
grenze für hohe Absorptionswerte konstant unter Einbeziehung von ca. 75% der Titanab-
sorptionsinformationen gewählt. Die resultierenden Abbildungen nach der Datenreduktion
zeigen durch die unterschiedliche Segmentwahl veränderte Kontrastverhältnisse zwischen
dem dargestellten Knochengewebe und der Umgebung (Abb. 5.3:IIa-c). Die Auswahl (a)
führt, bedingt durch den Verlust an Absorptionsdetails für mineralisierten Knochen zu
Gunsten des Einbettmaterials, zu Darstellungsartefakten innerhalb der Knochenstruk-
tur (Abb. 5.3:IIa). Die Binarisierung dieser Informationen zur seperaten Darstellung und
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Abb. 5.3: Einﬂuss der Segmentwahl zur Datenreduktion des rekonstruierten SRµCT-
Volumens auf die Darstellung des mineralisierten Knochens nach einer Binarisierung der
verbleibenden Knochenabsorptionswerte.
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Analyse des mineralisierten Knochens zeigte an der Knochengrenzﬂächen abrupte und
körnige Übergänge und kann auf Grund dieses Informationsverlustes zu einer Unterre-
präsentation des Knochengewebes führen (Abb. 5.3:IIIa). Begrenzt man die Auswahl der
Absorptionswerte vor der Datenreduktion auf den Bereich (b), so ist ein höherer Dar-
stellungskontrast zwischen Umgebung und Knochengewebe erkennbar (Abb. 5.3:Ib). Die
Binarisierung dieser Daten führt damit zu weniger Artenfakten zwischen der Knochen-
struktur und einem gleichmäßigen Herausstellen der Knochengrenzﬂäche (Abb. 5.3:IIIb).
Die Festlegung der Begrenzung auf die Mitte der Verteilungskurve (Abb. 5.3:Ic) führt zur
weiteren Kontrasterhöhung zwischen Knochenstruktur und Umgebung. Allerdings gehen
bei dieser Auswahl bereits Absorptionswerte, die überwiegend dem Knochengewebe zuge-
ordnet sind, verloren. Die Darstellung des mineralisierten Knochengewebes verschlechtert
sich nach der Binarisierung dieser Daten durch Darstellungsartefakte außerhalb der Kno-
chenstruktur sowie ungleichmäßig dargestellte Knochengrenzﬂächen.(Abb. 5.3:IIIc).
Die optimale Lage der unteren Segmentgrenze bei der Datenreduktion hinsichtlich der
Analyse von mineralisiertem Knochen wird demnach unter Einbeziehung von ca. 75% der
PMMA/Knochengewebe-Absorptionswerte erreicht. Das Absorptionswertsegment zwischen
Knochengewebe und Titan liefert dabei wichtige Informationen zum Auﬂösungsvermögen
der unmittelbaren Grenzﬂäche beider Materialien. Eine Ausblendung dieser Information
bei der Datenreduktion führt zu einer Darstellungslücke zwischen Implantat und Gewe-
be. Spielt der Übergangsbereich zwischen Implantat und Knochengewebe bei der Analyse
eine untergeordnete Rolle, so sollte zur Erhaltung einer breiteren Dichteverteilung bei
der Darstellung des mineralisierten Gewebes, ein Segment mit ausschließlich 75% der
PMMA/Knochengewebe-Absorptionswerte gewählt werden.
5.3.2 Darstellung der Knochendichteverteilung durch zwei- und
dreidimensionale Bildﬁlter vor und nach der Rückprojekti-
on
Nach der erfolgten Datenreduktion kann die Abgrenzung von Knochenabsorptionswerten
durch das Einbeziehen von Nachbarschaftsverhältnissen gleichwertiger Pixel bzw. Voxel
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mit Hilfe struktureller Datenﬁlter verbessert werden. Es wurde deshalb untersucht, welche
Methoden diesbezüglich geeignet sind, den Mineralgehalt innerhalb des Knochengerüsts
stärker hervorzuheben. Für diese Untersuchungen wurde ein repräsentativer tomographi-
scher Datensatz aus dem Ziegenexperiment (vgl. Kapitel 4) verwendet. Grundsätzlich kön-
nen die erfassten tomographischen Daten sowohl vor als auch nach der Datenrückprojek-
tion bearbeitet werden. Vor der Rekonstruktion der Durchstrahlungsbilder wurde hierzu
eine zweidimensionale Zusammenfassung von Absorptionsinformationen auf Grundlage ei-
nes sogenannten Sinogramm-Binnings durchgeführt (Abb. 5.4A). Untersuchungen haben
ergeben, dass durch diese Methode der Kontrast von schwach absorbierenden Materialien
bei der Rekonstruktion von Computertomogrammen auf Kosten der Ortsauﬂösung ver-
stärkt werden kann (Thurner et al. 2004). Das Sinogrammbild ist durch eine Stapelung von
horizontalen Durchstrahlungsbildlinien für jede Aufnahmeposition gekennzeichnet und
stellt die Basis der Einzelbildrekonstruktion bei paralleler Röntgenstrahlausbreitung dar.
Alle Sinogramme des Beispieldatensatzes wurden mit Hilfe einer 2 x 2-Pixelmatrix (2-fach
Binning) bzw. mit einer 3 x 3-Pixelmatrix (3-fach Binning) durchlaufen, aus deren Mit-
telwert jeweils einer neuer Datenpunkt generiert wurde. Um räumliche Abhängigkeiten
zwischen den Absorptionswerten für eine Verbesserung der Gewebedarstellung um Titan-
implantate nach der Datenrekonstruktion zu untersuchen, wurde die gleiche Prozedur am
3D-Datensatz angewandt (3D-Binning).
Eine weitere Möglichkeit bestimmte strukturelle Elemente aus tomographischen Da-
tensätzen herauszuheben, ist die Verwendung eines Median-Filters (Tukey 1971). Dieser
wurde nach der Rekonstruktion sowohl am unveränderten Datensatz als auch an den
Daten mit Sinogramm-Binning durchgeführt. Dabei wird der Datensatz mit einem Test-
volumen von 3 x 3 x 3 Voxel durchlaufen. Für jede Position im Raum werden die ermittel-
ten Werte sortiert, wobei die mittlere Position der Datenreihe als Medianwert deﬁniert
ist. Anschließend wird jeweils der Datenwert im Schwerpunkt des Testvolumens durch
den Medianwert ersetzt (Abb. 5.4B). Durch diese Verfahrensweise werden im Gegensatz
zur Mittelwertbildung keine neuen Werte erzeugt. Die Darstellung von benachbarten Ab-
sorptionswertunterschieden, die an der Knochengrenzﬂäche sowie an der Titanoberﬂäche
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Abb. 5.4: Prinzipielle Verfahrensweise der Datenbeeinﬂussung durch A) Sino-Binning
und B) 3D-Median bzw. 3D-Binning.
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besonders hoch sind, werden durch den Medianﬁlter weniger beeinträchtigt.
Die Auswirkungen des Sinogramm-Binnings vor der Rekonstruktion bzw. eines 3D-
Mediansﬁlters nach der Rekonstruktion auf die Absorptionswertverteilungen sind in den
zugehörigen Grauwerthistogrammen bzw. den Visualisierungen des mineralisierten Gewe-
bes dargestellt (Abb. 5.5). Eine merkliche Veränderung der Histogramme ist bereits durch
unterschiedlich starkes Sinogramm-Binnning erkennbar (Abb. 5.5:I-d,III-d,V-d). Durch
ein 2-fach Sinogramm-Binning ergeben sich innerhalb des Histogramms bereits erste Ab-
grenzungen von Gewebeabsorptionswerten (Abb. 5.5:III-d). Nach der zusätzlichen Anwen-
dung des 3D-Medians werden neben der zunehmenden Separation der Knochengewebein-
formationen, die Absorptionswerte für PMMA deutlicher herausgehoben (Abb. 5.5:IV-d).
Verwendet man ein 3-fach Sinogramm-Binning, so sind die Knochengewebewerte gegen-
über dem 2-fach Binning deutlich trennbar. Die PMMA-Verteilung ist bereits ansatzweise
erkennbar (Abb. 5.5:V-d). Vergleicht man jedoch die Visualisierungen der ausgewählten
Bereiche (Abb. 5.5:III-b,c bzw. V-b,c), so sind nach dem 3-fach Sinogramm-Binning deut-
lich mehr Darstellungsartefakte zwischen der trabekulären Knochenstruktur verbunden
mit Detailverlusten im Grenzﬂächenbereich zu erkennen. Die Anwendung des Median-
ﬁlters nach dem 3-fach Sinogramm-Binning verringert zwar diese Darstellungsartefakte
(Abb. 5.5:VI-b,c), die Schwächen bei der detaillierten Wiedergabe des Knochengewebes
können hiermit aber nicht vollständig beseitigt werden. In Abb. 5.5:II-d wird deutlich, dass
die Anwendung eines 3D-Median ohne vorheriges Sinogramm-Binning zu einer Grauwert-
verteilung führt, die der Verteilung nach Anwendung eines 3-fach Sinogramm-Binnings
(Abb. 5.5:V-d) ähnelt. Die Darstellung des mineralisierten Knochengewebes ist jedoch
nach der Anwendung des 3D-Median gerade am Titan/Kochengewebe-Übergang realis-
tischer und zeichnet sich zudem durch geringere Darstellungsartefakte an den Knochen-
grenzﬂächen aus (Abb. 5.5:II-b,c).
Anschließend wurde die Darstellung des Knochengewebes in der Nähe der Implantato-
berﬂäche in Abhängigkeit von den Bildoperatoren (Binning, Median) genauer untersucht.
Um eine diﬀerenzierte Darstellung des mineralisierten Knochens an der unmittelbaren
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Abb. 5.5: Einﬂuss von Binning und 3D-Median-Filtern auf die Änderung der Absorpti-
onshistogramme und die Darstellung unterschiedlicher Knochenmineralphasen von rekon-
struierten µCT-Daten.
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Implantatoberﬂäche zu erzielen, wurde das Absorptionswertspektrum des Knochengewe-
bes wiederum farblich aufgeteilt. Nach einem 2-fach bzw. 3-fach Binning der Sinogramme
bzw. einem 3D-Binning nach der Rekonstruktion entstehen die in Abb. 5.6 dargestellten
Visualisierungen. Nach der zusätzlichen Anwendung eines 3D-Medianﬁlters erhält man die
in Abb. 5.7 dargestellten Strukturen. Betrachtet man die vergrößerten Darstellungen der
ungeﬁlterten Rekonstruktion (Abb. 5.6A), so hebt sich zwar andeutungsweise die Struktur
des mineralischen Knochens ab, sie ist aber durch Pixelartefakte mit schwankenden Ab-
sorptionswerten untersetzt. Bei näherer Betrachtung sind ringförmige Muster (Ringar-
tefakte) erkennbar. Diese Ringartefakte entstehen bei der Rekonstruktion von örtlich
scheinbar gleichbleibenden Absorptionswerten in den Durchstrahlungsbildern. Tatsächlich
handelt es sich um mikroskopisch kleine Fehler auf dem Röntgen-Fluoreszenzdetektor de-
ren Leuchtstärke sich nicht linear mit der Röntgenintensität ändert. Aus Abb. 5.6B-C wird
deutlich, dass Ringartefakte durch ein Sinogramm-Binning hervorgehoben werden können.
Die Darstellung der Strukturen des mineralischen Gewebes nach einem 3D-Binning ist im
Vergleich deutlich zusammenhängender und durch weniger ausgeprägte Ringartefakte ge-
kennzeichnet (Abb. 5.6D-E). Auf Grund der besseren Photonenstatistik je Datenpunkt
werden zwischen dem mineralischen Knochengewebe auch Bereiche mit geringerer Rönt-
genabsorption sichtbar, die der extrazellulären Matrix zuzuordnen sind. Die Verbesserung
des Darstellungskontrasts durch die Verwendung räumlich zusammenhängender Absorp-
tionsinformationen wird hier eindrucksvoll deutlich. Das 3-fach Binning der Sinogramme
bzw. rekonstruierten Daten führt zu einer weiteren Erhöhung des Darstellungskontrasts,
jedoch mit sichtbaren Einschränkungen bei der örtlichen Auﬂösung der mineralischen
Strukturen.
Die Darstellungen der rekonstruierten Daten ergeben nach zusätzlicher Anwendung ei-
nes 3D-Median Filters eine kontrastreiche Wiedergabe der mineralischen Knochenstruktur
(Abb. 5.7A-E). Nach der Rekonstruktion der 2-fach bzw. 3-fach gebinnten Sinogramme
führt der Medianﬁlter zu einer stärkeren Kompensation der Ringartefakte. Die Struktur
des mineralisierten Knochens wird deutlich zusammenhängender dargestellt (Abb. 5.7B-
C). Durch die Anwendung des Medianﬁlters an Tomogrammen mit 3D-Binning konnten
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Abb. 5.6: Darstellung des Knochengewebes um Titanimplantate nach der Anwendung
eines 2-fach und 3-fach Sinogramm- bzw. 3D-Binnings.
die Ringartefakte fast vollständig eliminiert werden (Abb. 5.7D-E). In der unmittelbaren
Nähe der Implantatoberﬂäche können mineralisierte Stege mit einer Stärke von ca. 20µm
in direktem Kontakt zum Implantat unterschieden werden.
.
Die Ergebnisse der quantitativen Analyse des mineralisierten Knochens nach der An-
wendung der Strukturﬁlter ist in Abb. 5.8:B dargestellt. Dazu wurde die Implantatkavität
als Untersuchungsvolumen festgelegt Abb. 5.8A. Innerhalb dieses Volumens wurde nach
der Binarisierung der Daten für mineralisiertes Knochengewebe dessen relativer Anteil
ermittelt. Die Segmentgrenzen innerhalb der Absorptionshistogramme wurden zur Bina-
risierung der Knochengewebewerte nach Anwendung der Filter einheitlich festgelegt. Die
Grundlage bildete dazu die Verteilungskurve für mineralisiertes Gewebe nach dem 2-fach
Sinogramm-Binning einschließlich eines 3D-Medianﬁlters. (vergl. Abb. 5.5:IV-d).
Signiﬁkante Unterschiede zeigt hierbei der Vergleich zwischen geﬁlterten und ungeﬁlter-
ten Daten. Ohne Datenﬁlterung wurde ein um 8% geringer Knochenanteil ermittelt. Ver-
ursacht wird diese Verringerung durch das Abschneiden von Knochenabsorptionswerten
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Abb. 5.7: Darstellung des Knochengewebes um Titanimplantate nach der Anwendung
eines 2-fach und 3-fach Sinogramm- bzw. 3D-Binnings mit anschließendem Medianﬁlter.
an der einheitlichen Segmentbegrenzung bei der Binarisierung der Daten. Diese Seg-
mentbegrenzung beinhaltete bei den ungeﬁlterten Daten nur ca. 40% der überlagerten
Knochen/PMMA-Werte. Nach unterschiedlicher Filterung der Tomogramme wurden bei
der Analyse der Knochenneubildung keine signiﬁkanten Unterschiede ermittelt.
Durch die Bearbeitung der tomographischen Daten kann es durch Verschiebung bzw.
Interpolation benachbarter Absorptionswerte zu einer Veränderung des Partialvolumen-
eﬀektes kommen. Im Folgenden wurde deshalb untersucht, ob die beschriebenen Filter-
methoden zu Änderungen des Partialvolumeneﬀekts an der Titan/Knochen-Grenzﬂäche
führen. Entlang einer festgelegten Strecke von 30µm wurde dazu der Verlauf der Grau-
werte zwischen Implantat und Hartgewebe in Abhängigkeit vom jeweiligen Datenﬁlter
analysiert (Abb. 5.9A). Der optimale Verlauf der Daten zwischen Titan- und Knochenin-
formationen ist auf Grundlage der ermittelten MTF-Kurve (Dichteauﬂösung = 8,56µm,
ohne Binning) in den Graphiken Abb. 5.9B-D gestrichelt dargestellt.
Der tatsächliche Verlauf der Absorptionswerte entlang der Teststrecke zeigt für das
ungeﬁlterte Tomogramm auf Grund von Darstellungsartefakten große Abweichungen vom
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Abb. 5.8: Einﬂuss der Datenstrukturﬁlter auf den ermittelten relativen Volumenanteil
des neugebildeten Knochens.
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Abb. 5.9: Änderung des Partialvolumeneﬀekts (PVE) an der Grenzﬂäche Titan/Knochen
durch Anwendung unterschiedlicher Bildﬁlter.
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Idealverlauf (Abb. 5.9B). Die ursprüngliche PVE-Zone und damit reale Änderungen der
Gewebedichte an der Implantatoberﬂäche sind nicht eindeutig bestimmbar. Nach Anwen-
dung eines 3D-Medianﬁlters ist eine Glättung der Absorptionswerte entlang der Teststre-
cke zu erkennen. Der PVE an der Titanoberﬂäche ist nun klar erkennbar und liegt nach
der Durchführung des Medianﬁlters bei ca. 15µm. Das 2-fach bzw. 3-fach Binning von In-
formationen führt prinzipiell zu einer Verringerung der Ortsauﬂösung und damit zu einer
natürlichen Vergrößerung des PVE an der Grenzﬂäche. Der PVE liegt nach einem 2-fach
Sinogramm-Binnning bei ca. 20µm. Nach einem 3-fach Sinogramm-Binning beträgt er
ca. 25µm. Die gemessenen Absorptionswerte quer zur Titan/Gewebe-Grenzﬂäche für 2-
fach bzw. 3-fach gebinnte Daten (Abb. 5.9C-D) zeigen dabei ähnliche Verläufe. Insgesamt
bleibt die PVE-Zone nach der Anwendung die einzelnen Filter innerhalb der ermittelten
räumlichen Auﬂösung der tomographischen Daten.
5.4 Beeinﬂussung der Gewebedarstellung: Zusammen-
fassung
Die Untersuchung von metallischen Implantaten und die Verwendung von Einbettmaterial
zur späteren histologischen Auswertung der Proben stellen für die Synchrotrontomogra-
phie hinsichtlich der diﬀerenzierten Untersuchung von Knochengewebe eine anspruchsvol-
le Aufgabe dar. Es konnte gezeigt werden, dass sich innerhalb der Knochenstruktur lokal
unterschiedliche Mineralgehalte herausstellen lassen, die bei einer genauen Klassiﬁzierung
auch bessere Unterscheidungen von Knochenmineraldichten erlauben. Die Synchrotron-
Mikrocomputertomographie bietet damit die Voraussetzung, neben der integralen Mine-
raldichte auch örtliche Veränderung der Mineralisierung während des Heilungsverhaltens
zu untersuchen. Dies beinhaltet sowohl die Änderung des Knochenzustands durch die
Wirkung biofunktionalisierter Implantatoberﬂächen als auch Unterschiede durch einen
ungleichmäßigen Knochenumbau, z.B. bei osteoporotischen Erkrankungen. Zur besseren
Herausstellung des Hartgewebes bei Anwesenheit von Titan wurden vor und nach der Re-
konstruktion der Daten unterschiedliche Interpolationsalgorithmen zur Darstellungsopti-
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mierung von Knochenabsorptionswerten gegenübergestellt. Eine deutliche Verbesserung
der Darstellung der Knochenstruktur konnte bereits durch Anwendung eines 3D-Median
Filters erzielt werden (Abb. 5.5:II-a). Gleichzeitig konnten unterschiedliche Knochendich-
ten innerhalb des mineralisierten Knochens kenntlich gemacht werden. Der zeitliche und
rechentechnische Aufwand zur Durchführung des 3D-Median an den Originaldaten ist
mit unveränderter Auﬂösung jedoch so enorm, dass er sich derzeit für die praktische
Anwendung nicht eignet. Mit der Erhöhung der digitalen Rechen -und Speicherleistung
sowie einer hardwareorientierten Programmierung ist dessen zukünftige Anwendung aber
durchaus denkbar. Die triﬀt in gleichem Maße für die Auswertung der rekonstruierten
Rohdatendaten mit einer 16 bit-Informationsbreite und die Vergrößerung der Datenmen-
ge mit fortschreitender Ortsauﬂösung der Detektoren zu.
Durch die Nutzung von Nachbarschaftsverhältnissen zwischen den Absorptionswerten der
Sinogrammen und der rekonstruierten Daten wurde die Darstellung des Hartgewebes
um Titanimplantate untersucht. Dabei wurde mit einem 2-fach bzw. 3-fach Sinogramm-
Binning über die Verringerung der Ortsauﬂösung die Dichteauﬂösung zu Gunsten des
Darstellungskontrasts für mineralisiertes Knochengewebe erhöht (Abb. 5.5:III-a,V-a). Die
verringerte Datenmenge ermöglichte die eﬀektive Anwendung eines 3D-Medianﬁlters, in-
folgedessen das Hartgewebe noch diﬀerenzierter herausgestellt wurde. Eine Verstärkung
des Binningfaktors bei der Erstellung der Sinogramme beschleunigt hierbei zwar den Re-
konstruktionsprozess, führt aber zu einer zu starken Verminderung der Ortsauﬂösung an
der Implantat/Gewebe-Grenzﬂäche. Trotz dieses Eﬀektes sind die ermittelten Werte für
das neugebildete Knochenvolumen nach dem 2-fach bzw. 3-fach Sinogramm-Binning nicht
wesentlich unterschiedlich (Abb. 5.8B). Eine eﬃziente Volumenauswertung des neugebil-
deten Knochengewebes ist somit mit einem 3-fach Sinogramm-Binning und einem Median-
ﬁlter nach der Rekonstruktion anwendbar. Führt man das Binning unter Einbeziehung
räumlicher Absorptionswerte nach der Rekonstruktion durch, lassen sich Ringartefakte
deutlich besser reduzieren. Im Vergleich zum Sinogramm-Binning erhält man durch ein
3D-Binning Knochendarstellungen mit deutlich geschlossenerer Struktur (Abb. 5.6). Bei
der Auswertung der hier untersuchten Bildﬁlter zeigte ein 2-fach 3D-Binning mit an-
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schließendem Medianﬁlter hinsichtlich der diﬀerenzierten Darstellung des mineralischen
Knochengewebes bis an die Titanoberﬂäche die besten Ergebnisse. Systematische Fehler
bei den tomographischen Aufnahmen, z. B. durch Defekte in den Leuchtschirmen, kön-
nen ab einer bestimmten geometrischen Ausdehnung durch ein Sinogramm-Binning ver-
stärkt werden und sind nachträglich nur unter Einschränkungen zu beseitigen (Abb. 5.7B).
Durch eine randomisierte Relativverschiebung von Leuchtschirm und Detektor während
der Aufnahme können auf messtechnischer Ebene Ringartefakte fast vollständig kompen-
siert werden (Jenneson et al. 2003).
Die Untersuchung der unmittelbaren Gewebe/Implantat-Grenzﬂäche zeigte, dass nach
Anwendung der untersuchten Bildﬁlter keine signiﬁkanten Änderungen des ursprüngli-
chen Partialvolumeneﬀekts auftreten. Unter Einbeziehung des PVE wurde mit den zu-
gehörigen tomographischen Messparametern nach einem 3D-Median an der Grenzﬂäche
Titan/Knochen eine maximale Auﬂösung von ca. 20µm ermittelt (Abb. 5.9A). Die Er-
mittlung der maximalen Auﬂösung an der Implantatoberﬂäche war ohne digitale Filter
auf Grund der schlechten Photonenstatistik nicht möglich. Diese Problematik spielt im
Hinblick auf zukünftige Erhöhungen der Detektorauﬂösung eine wichtige Rolle. Bei glei-
cher Detektorﬂäche kann eine eﬀektive Ausleuchtung der dichter liegenden Detektorpixel
nur durch eine dementsprechend hohe Photonendichte gewährleistet werden. Bei gleich-
bleibender Photonendichte wird das Filtern der tomographischen Daten vor bzw. nach
der Rekonstruktion dann umso notwendiger.
Aus den mikrotomographischen Darstellungen zur Mineraldichteverteilung innerhalb des
Knochens bei der gleichzeitigen Durchstrahlung von metallischen Implantaten geht her-
vor, dass lokale Änderungen der Knochenmineraldichte mit der Synchrotrontomographie
prinzipiell darstellbar sind. Zur Verbesserung der Zuordnung von integralen Absorptions-
werten und lokalen Knochendichteschwankungen ist darüberhinaus ein selektives Erfassen
von Absorptionsverteilungen innerhalb des mikrotomographischen Volumens notwendig.
Das erfordert weiterführend die Nutzung der gesamten Datenbreite der tomographischen
Informationen (16 bit) und die Zuordnung von Absorptionsstandards für unterschiedliche
Knochenmineraldichten.
Kapitel 6
Zusammenfassung
Eine zufriedenstellende Charakterisierung der Osseointegration unterschiedlicher biofunk-
tionalisierter Titanimplantate erfordert die zusammenhängende Betrachtung verschiede-
ner analytischer Messmethoden.
Ziel der vorgelegten Arbeit ist es, die Mikrocomputertomographie als bildanalyti-
sches Messverfahren für die dreidimensionale Charakterisierung der Osseointegration zu
erschließen.
Bei der bildanalytischen Auswertung der Osseointegration von metallischen Implan-
taten wurde bisher überwiegend die Histologie angewandt. Sie gewährleistet durch die
speziﬁsche Anfärbung unterschiedlicher Zellbestandteile eindrucksvoll die Beobachtung
zellbiologischen Reaktionen während des Heilungsprozesses. Die histologische Abbildung
des mineralisierten Knochens wurde deshalb als Qualitätsmaß bei der Untersuchung mi-
krotomographischer Visualisierungen betrachtet. Die räumliche Darstellung und Analyse
von mineralisiertem Gewebe bei gleichzeitiger Erfassung metallischer Implantate stell-
te sich dabei als eines der anspruchsvollsten Gebiete für die Mikrocomputertomographie
heraus. Dies traf in gleichem Maße auf die detailgetreue Abbildung der Knochenstruk-
tur in Implantatnähe als auch auf die Optimierung einer sehr speicher- und rechenin-
tensiven Analyse zu. Es konnte gezeigt werden, dass die weit verbreitete Mikrofokus-
Computertomographie auf Grundlage polychromatischer Röntgenröhren bezüglich der
klaren Abbildung des neugebildeten Knochengewebes sich nur ungenügend eignet. Dar-
stellungsartefakte in der unmittelbaren Umgebung der Implantate, überwiegend verur-
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sacht durch die Änderung des Röntgenspektrums bei der Durchstrahlung der stark ab-
sorbierenden TiAl4V6-Implantate, erschweren hierbei eine verlässliche dreidimensionale
Auswertung der mineralischen Gewebeanteile. Die Analyse des neugebildeten Knochen-
gewebes aus Daten unterschiedlicher Mikrofokus-Computertomographen lieferte bei der
Messung von identischen Proben relative Messwertunterschiede von bis zu 15%. Gegen-
über der histologischen Analyse lag der geringste Unterschied bei ca. 8%. Die Anwen-
dung der Synchrotron-Mikrocomputertomographie (SRµCT) stellte sich in dieser Arbeit
als alleinige Messmethode heraus, mit der eine zur Histologie vergleichbare Darstellung
der Morphologie des neugebildeten mineralischen Gewebes möglich ist. Mit Hilfe der
monoenergetischen und nahezu parallelen Röntgenstrahlung der SRµCT gelang in un-
mittelbare Nähe zur Implantatoberﬂäche eine störungsfreie Abbildung der mineralischen
Knochenstruktur. An der Implantatgrenzﬂäche wurde dazu eine räumliche Auﬂösung von
ca. 20µm ermittelt. Der qualitative Vergleich der Darstellungen und die Analyse des
neugebildeten mineralischen Gewebes zeigten zwischen der histologischen Färbung und
den SRµCT-Absorptionsinformationen eine sehr gute Übereinstimmung. Bei der Ana-
lyse des neugebildeten Knochens wurde zwischen Histologie und SRµCT ein relativer
Messwertunterschied von nur ca. 2% ermittelt. Zur Verknüpfung der unterschiedlichen
Informationsarten aus histologischer und computertomographischer Bilderzeugung und
als Grundlage für vergleichbare Untersuchungen zur Knochenneubildung wurden in die-
ser Arbeit erstmalig einheitliche analytische Prozeduren entwickelt und angewandt. Mit
Hilfe der untersuchten Implantatformen konnte durch Beachtung von Implantatsymme-
trien eine virtuelle Rotation des tomographischen Volumens vorgenommen und dadurch
vereinfachte Methoden zur räumlichen Analyse der Osseointegration entwickelt werden.
Neben der eﬀektiven Bearbeitung der umfassenden tomographischen Daten ermöglichte
diese Vorgehensweise eine integrale Darstellung des neugebildeten Knochens entlang der
Implantatlängsachse. Zu erwähnen ist, dass Schwierigkeiten bei der Analyse binarisierter
histologischer Schnittbilder durch ungleichmäßige Färbungen und Präparationsartefakte
bei der Gleichsetzung der analytischen Modelle eine manuelle Korrektur erfordern und zu
abweichenden Messwerten führen können.
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Die einheitlichen Analysemodelle zur Quantiﬁzierung der Knochenneubildung in Abhän-
gigkeit von der Implantatbeschichtung ermöglichten erstmals eine statistische Gegenüber-
stellung der Messergebnisse aus Histologie und SRµCT. Grundlage dieser Untersuchungen
war für die SRµCT-Messungen eine höhere Probenzahl je Oberﬂächenzustand und ein Im-
plantatdesign, das durch Kavitäten eine klare interaktive Lokalisierung des neugebildeten
Knochengewebes gewährleistete. Erwartungsgemäß zeigte die direkte Gegenüberstellung
der Daten aus Histologie und SRµCT beim Vergleich von Einheilzeit und Oberﬂächenbe-
schichtung ähnliche Trends hinsichtlich der Knochenneubildung. Diese Ähnlichkeit betriﬀt
überwiegend die relativen Unterschiede zwischen den Mittelwerten der einzelnen Ober-
ﬂächenzustände. Bei der Betrachtung der Signiﬁkanz der Unterschiede wurden jedoch
Unterschiede deutlich. Konnten bei der Gegenüberstellung der Oberﬂächenzustände für
unterschiedliche Einheilzeiten (5 bzw. 12 Wochen) sowohl aus histologischen als auch to-
mographischen Mittelwerten für die Knochenneubildung keine signiﬁkanten Unterschiede
(p<0,01) herausgestellt werden, so führte der Vergleich der Mittelwerte innerhalb der
Einheilzeiten zu unterschiedlichen Signiﬁkanzaussagen zwischen beiden Analyseverfah-
ren. Die Auswertung der histologischen Daten ergab hierbei wiederum keine signiﬁkanten
Unterschiede zwischen den Mittelwerten der einzelnen Beschichtungen. Nach einer Ein-
heilzeit der Implantate von 12Wochen wurden dagegen bei der statistischen Auswertung
der SRµCT-Ergebnisse deutlich signiﬁkante Unterschiede (p<0,01) bei der Knochenneu-
bildung zwischen dem unbeschichteten Zustand und der Kollagen I-, Kollagen III-, sowie
RGD-Beschichtung ermittelt. Daraus schlussfolgernd lassen sich mit der SRµCT in Ver-
bindung mit den in dieser Arbeit entwickelten Auswerteverfahren signiﬁkante Änderungen
des neugebildeten Knochenvolumens gegenüber der histologischen Analyse deutlich emp-
ﬁndlicher nachweisen. Dieser Vorteil ist unter anderem für die Analyse der Knochenneubil-
dung während der sensiblen Anfangsphase der Osseointegration metallischer Implantate
von wichtiger Bedeutung.
Bei der morphologischen Gegenüberstellung der histologischen Gewebedarstellungen mit
den SRµCT-Abbildungen wurde innerhalb der Absorptionswerthistogramme eine breite
Verteilung von Knochenabsorptionsdaten festgestellt. Abschließend wurden deshalb Un-
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tersuchungen zur Verbesserung des Darstellungskontrastes des Knochengewebes sowie zur
Hervorhebung von Mineraldichteunterschieden durchgeführt. An unterschiedlich demine-
ralisierten Knochenproben ohne metallische Implantate gelang es dabei, durch diﬀeren-
zierte Zuordnung von Absorptionswerten innerhalb des Knochengewebes Bereiche mit
unterschiedlicher Mineraldichte zu lokalisieren. Durch diese Aufteilung konnte innerhalb
tomographischer Daten selbst vollständig demineralisiertes Knochengewebe dargestellt
werden. Mit der umfangreichen Untersuchung der Wirkung zwei- und dreidimensionaler
Datenﬁlter (Binning, Median) vor bzw. nach der Rekonstruktion der SRµCT-Daten wurde
deren Potential zur Verbesserung des Darstellungskontrasts für mineralisiertes Knochen-
gewebe in der Nähe der Implantatoberﬂäche herausgestellt. Die Betrachtung von räumli-
chen Nachbarschaftsverhältnissen zwischen den Absorptionswerten des mineralischen Ge-
webes, die erst durch Verwendung tomographischer Daten möglich ist, verbesserte dabei
erheblich dessen morphologische Darstellung in der Nähe der Implantatoberﬂäche. Die
Anwendung der Filter erst nach der Datenrekonstruktion führte zu einer merklichen Re-
duktion von störenden Ringartefakten. Untersuchungen zum Einﬂuss der Filter auf den
Partialvolumeneﬀekt ergaben bei der Darstellung der Implantat/Gewebe-Grenzﬂäche kei-
nen verstärkenden Einﬂuss.
Für die Mikrocomputertomographie eröﬀnet sich mit den hier erarbeiteten Grundla-
gen und deren konsequente Weiterentwicklung ein weitreichendes Feld auf dem Gebiet
der Biomaterialforschung. Es konnte gezeigt werden, dass eine erfolgversprechende Aus-
wertung der Osseointegration von biofunktionalisierten Titanimplantaten mit Hilfe der
Synchrotron-Mikrocomputertomographie durch eine intensive Zusammenführung der Er-
kenntnisse aus biologischer Beschichtung, tomographischer Untersuchungstechnik, histolo-
gischer Auswertung, Computeranalyse und 3D-Bildbearbeitung möglich ist. In dieser Ar-
beit wurden Randbedingungen herausgestellt, mit denen die Synchrotron-Mikrocomputer-
tomographie als eine verlässliche Methode zur Analyse des Einheilverhaltens von metalli-
schen Implantaten genutzt werden kann. Die Ergebnisse bei der Darstellung und Analyse
des mineralischen Gewebes durch Nutzung der Synchrotrontomographie gehen dabei weit
über die Grenzen der histologischen Untersuchungen hinaus. Zudem ergeben sich durch
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den dreidimensionalen Charakter der Informationen neue Bewertungsmodelle bei der Be-
urteilung der Osseointegration von biofunktionalisierten Implantaten. Das Fortschreiten
der Erkenntnisse über die Wirkung von biofunktionalisierten Beschichtungen unter Ver-
wendung der SRµCT hängt im Besonderen von der Fähigkeit der Anwender ab, die Ergeb-
nisse mit ergänzenden analytischen Verfahren zu korrelieren. Sie bleibt dabei ebenso auf
eine klare Speziﬁzierung von Fragestellungen aus dem biologisch-medizinischen Bereich
angewiesen.
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